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本論文の概要 
 
近年，医薬品業界における開発速度の急速な鈍化が大きな問題となっている。特に，莫大
なコストを投じて開発した医薬品候補化合物の安全性については，ヒトによる治験を経て初
めて結果が分かることが多く，コストに見合った医薬品の開発を行うことが困難となってい
る。また，医薬品の安全性等を評価するために従来行われてきた動物試験についても，ヒト
との間の種差によって正確な判断が出来ないことや，倫理的な障壁があること，また高額な
費用がかかることが少なからず問題となっているため，開発コストを抑えつつヒトの生体内
における薬物動態を正確に予測する評価方法が切望されている。一方，ヒト由来の細胞を用
いた薬剤評価試験（細胞ベースアッセイ）が非臨床試験の一環として行われている。本手法
はヒト由来の細胞（特に肝細胞）を使用することで，種差の影響を考慮することなく薬剤評
価を行うことが出来るため，生体内の薬物動態を正確に予測することが可能な評価モデルと
して期待されている。 
肝細胞を用いる薬剤評価系を構築する上で最も大きな課題は，肝細胞を生体外で培養する
と，その特異的な機能や生存率が急激に低下してしまう，という点であり，この課題を解決
するために様々な肝細胞培養法が開発されてきた。中でも，スフェロイド培養法，コラーゲ
ンゲルサンドイッチ培養法，および，パターン化共培養法という手法は，肝細胞の機能や生
存率を長期的に維持できることが報告されている。こられの手法に共通する特徴としては，
生体の肝臓において見られる重要な要素を再現しているという点である。すなわち，上記の
培養技術は，（１）3次元的かつ高密度な環境，（２）細胞外基質（ECM）成分の存在（細胞
-ECM間相互作用の実現），および（３）異種細胞の存在（異種細胞間相互作用の実現）とい
う要素をそれぞれ一つずつ再現した手法であると言うことが出来る。 
一方，肝臓を構成する特に重要な要素の一つに，導管（血管網）の存在が挙げられる。肝
小葉には類洞と呼ばれる毛細血管網が高密度に張り巡らされており，肝細胞へと栄養分や酸
素を効率よく供給する役割を果たしている。このような要素を再現するために，内部に導管
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機能を有する組織を作製する技術が開発されている。例えば，凍結乾燥法や 3Dバイオプリ
ンティング技術を駆使して作製した多孔質性材料を細胞培養担体として利用する方法や，コ
ラーゲンなどの生体材料をチューブ状に加工し，血管として利用する方法などがこれまでに
報告されてきた。また，血流を再現する培養方法としては，かん流培養法も注目を集めてお
り，マイクロ流体デバイス内に肝細胞を保持してかん流を行う手法や，中空糸などに肝細胞
を充填し培養する手法が報告されている。しかしながら，実際に肝細胞の機能や生存率の向
上を達成した研究は限られており，上述した肝臓における重要な要素を複数再現した培養系
の報告例は少ない。特に，細胞を生体と同程度の密度で包埋した場合に，どのようなサイズ・
形状・材質の材料を用い，どのような条件でかん流培養を行えば肝細胞の機能が向上するか，
という観点での研究は，現時点において発展の途上にあると言える。そこで本研究は生体外
において肝細胞機能を維持・向上することが可能な新規 3 次元細胞培養技術の開発を目的と
して，「導管機能を有する微小構造」を形成するプロセスの開発を行い，肝細胞の機能を向
上・維持が可能であるか検証を行うこととした。特に，上述の肝臓の重要な要素を可能な限
り多く実現できる手法・プロセスの開発を目指した。 
本研究では，まず，組織内部における導管機能の構築を可能とする基盤技術として，生体ポ
リマー由来ハイドロゲル製マイクロ流路の微細加工プロセスの確立と，それを用いた血管組
織の形成を行った。次に，細胞内包ハイドロゲルマイクロファイバーを集積化することで，か
ん流培養可能な 3 次元肝組織を形成する手法を提案し，培養条件が細胞機能に与える影響を
評価した。さらに，膜乳化法を用いて作製したコラーゲン微粒子を細胞と共に集積化する手法
の開発を行い，薬剤代謝酵素などの肝細胞機能の評価を行った。微粒子の存在によって 3 次
元組織の内部に管腔構造を形成することが可能であり，細胞生存率や肝特異的機能が向上す
ることを明らかにした。以上の結果より，本研究において提案した新規細胞培養系は，内部に
導管機能を形成することによって肝細胞の機能を向上することができるため，細胞ベースア
ッセイにおいて有用であることが示唆された。 
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第 1章 序論 
 
1-1. 背景 
1-1-1. 医薬品開発の現状と課題 
創薬分野では現在，一つの医薬品を製品として上市するまでに平均して 1,000億円以
上の開発費と 10 年以上の時間が投じられており，新薬製造のコストは年々上昇してい
る。1950 年代においては 10 億ドルあたり 50 種の新薬が開発されていたのに対し，9
年ごとにその開発数は半減しており，現在では 0.5 種程度であると言われている 1。こ
のような問題の背景としては，すでに汎用的な良薬が存在する疾患に対して新薬の付け
入る余地がないこと，薬剤に求められる安全基準が厳格化していること，製薬プロセス
自体が大規模化していること，基礎研究を重要視しすぎていること，といった要因が挙
げられており，新薬開発プロセスのコストダウンは急務である。 
Fig. 1-1に示すように，一般的な創薬プロセスは，①標的部位の特定や創薬シーズの
探索などを含む基礎創薬研究，②化合物の設計とスクリーニング，③候補化合物の安全
性試験および毒性試験（培養細胞・動物実験），④ヒトでの臨床試験（I～III相）という
内容によって構成されている。①および②の過程では様々な化合物が新規薬剤の候補と
して選出されるが，③および④を経る過程で有効性や安全性の観点において問題がある
ことが判明し，そのほとんどがドロップアウトしてしまう。また，2011~2015年の 5年
間で，合成化合物の中から選びだされた候補物質が③の非臨床試験段階に移行する確率
は 1/4263（0.02%）であるという報告がある。さらに，③から④に移行する確率は，
1/2.36 (42%)，④から承認申請にまで至る確率は 1/2.5 (40%)であり，徐々に絞り込まれ
ていく 2。これらのプロセスの中でも，開発後期にあたる③および④における費用は全
体の 6-7 割を占め 3，開発費用の削減を目指す上で，これらのプロセスを改善していく
必要があると言われている。③，④における開発プロセスにおける大きな問題点の一つ
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として，たとえ前臨床試験の段階で動物試験によって薬物動態の予測解析を行ったとし
ても，ヒトと実験動物との間に存在する種差によって，ヒトでの薬物動態を正確に反映
できない場合が多い，ということが挙げられる。また，ヒト細胞を用いた場合であって
も，通常の平面的な細胞培養の環境と生体内の環境には大きな違いがあるため，同様に
ヒト臨床試験との相関を十分にとることができない。そのため，大規模なヒト臨床試験
において初めて化合物の毒性が確認されることが多く，その場合は当然，それまでに投
じた開発コストがすべて無駄になってしまう。つまり，開発コストを抑えつつ，無駄な
く効率的に医薬品を開発するためには，臨床試験に至る前段階のプロセスにおいて，ヒ
トの生体内での薬物動態を正確に予測する評価方法の開発が不可欠である。 
 
 
 
現在，種差の影響を回避するための手段として，遺伝子的にヒトに近いサル（カニク
イザルやマーモセット）由来の肝細胞が使用される場合もある 4。また，肝臓の 70%以
上がヒト肝細胞に置換されたキメラマウスの利用例も近年増加しており，肝炎ウイルス
の試験などが実際に行われつつある 5。しかしながら，どちらの場合も 1匹あたり 50万
円程度のコストがかかるという問題点がある。 
 
1-1-2. 医薬品開発における肝細胞の利用と課題 
前述のように，医薬品開発におけるプロセス③，「候補化合物の安全性試験および毒
 
Fig. 1-1: Drug development process. 
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性試験」において，細胞を用いた評価（細胞ベースアッセイ）が行われている。このよ
うな細胞ベースアッセイにおいては，細胞を医薬品候補化合物と共存させて一定期間培
養を行い，化合物が細胞に与える影響を評価する 6。例えば，薬物の主要な副作用の一
つである薬物性肝障害（DILI）を評価する場合には，肝細胞をベースとした化合物評価
が行われる。この試験では，ある濃度に段階的に希釈した医薬品候補化合物を，培養液
に混合して肝細胞を培養し，一定時間経過した後に細胞の生存率等を測定することで，
その影響を定量的に解析することができる 6。特に，ヒト細胞を用いる評価を行えば，
通常の動物実験では不可能な，ヒトに対する薬効や毒性の評価を行うことが可能であり，
臨床試験の結果を早期かつ正確に予測できるものと期待されている。またこのような評
価系を利用することで，安全性の評価だけではなく，ハイスループットスクリーニング
によるリード化合物の探索（医薬品開発におけるプロセス②）においても，その高効率
化による開発時間やコストの削減に大きく貢献する可能性がある。 
薬物の安全性評価を行う上で，様々な臓器由来の細胞が対象となるが，新薬開発が中
止となる原因として，心臓，肝臓，腎臓，中枢神経，筋肉，肺，などの臓器は特に重要
であり 7，これらに対する毒性をあらかじめ評価し予測することができれば，新薬開発
のコストを低減できるものと期待されている。これらの中でも，肝細胞は特に重要であ
る。肝細胞は，肝臓を実質的に構成している主要な細胞であり，血漿タンパク質の合成，
糖の合成・貯蔵，薬剤の代謝・解毒・排出など，多種多様な機能を有している 8。特に，
肝細胞の薬剤代謝能はほかの臓器の細胞と比較しても種差が大きいことが知られてお
り，得てして動物実験とヒト臨床試験の整合性が取れない原因となる。さらに，候補化
合物自体ではなく，肝細胞によって代謝され変換された化合物（反応性代謝物）が，様々
な臓器に対して副作用や毒性を発現する場合も多い 9。そのため，医薬品開発の初期段
階において，候補化合物がヒト肝細胞によってどのように代謝され，その化合物が毒性
を持つかどうかについて評価を行うことは極めて重要である。 
- 6 - 
 
現在，医薬品開発の現場で使用されている，あるいは適用が期待されている肝細胞は，
3 種類に大別される。一つは，初代ヒト肝細胞（ヒトから単離してきた直後の肝細胞）
である。現在日本国内においてヒト肝細胞を入手するルートは確立されていないため，
大手製薬会社は欧米から凍結した肝細胞を取り寄せて使用しているが，凍結後に肝機能
が著しく低下してしまうという問題がある 10。そして，入手した肝細胞を培養液に懸濁
し，そこに薬剤候補化合物を添加することで，その影響を評価するという方法で試験が
行われている。特に，主要な薬剤代謝酵素である Cytochrome P450（CYP）ファミリ
ーの遺伝子発現を評価することによって肝細胞への化合物の影響を評価することが多
い 11。この手法では，薬剤が肝細胞に及ぼす短期的な影響を評価することは可能である
ものの，生体内と全く異なる環境であるため，機能発現の再現性がとれないという問題
がある。また，初代肝細胞は培養とともに肝機能や生存率が急激に低下してしまうため，
長期的な薬剤の影響を評価することは困難である 12,13。さらに，採取された肝細胞は，
ドナーの個体差だけでなく採取された試料の状態にも大きく影響を受けるため，ロット
間の差が大きいことも課題となっており，肝細胞の機能を担保しつつ，再現良く評価を
行うことは難しい。 
二つ目は，誘導多能性幹細胞（iPS細胞）由来の肝細胞である。近年，iPS細胞の分
化誘導技術は目覚ましい発展を遂げており，ヒト肝細胞を iPS 細胞から人工的に作製
する試みも大きな注目を集めている 14。2012 年 5 月にはリプロセル社が iPS 細胞由来
肝細胞（ReproHepato™）の販売を開始し，iPS細胞の活用は現実のものとなっている。
iPS細胞を使用するメリットとしては，大量のヒト肝細胞を入手できることが挙げられ
る，少なくとも 2017年現在においては，肝細胞への分化誘導に非常にコストがかかる
こと，また，成熟した初代肝細胞と比べると機能面ではるかに劣っていること，などの
課題も存在している 13。このような課題を解決すべく，世界中の研究者が新規技術開発
に取り組んでいる。一例として，現在武田薬品工業および横浜市立大の研究グループは，
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iPS細胞から肝臓の原基（肝芽，Liver bud）を作製する手法の開発に取り組んでおり，
将来的には上記のような問題を解決できるものと期待されている 15。 
三つ目の細胞リソースとしては，Hepatoma（肝がん細胞）が挙げられる。主に HepG2
細胞 16-18や HepaRG 細胞 19,20といったヒト肝がん由来細胞が試験に用いられている。
これらの細胞は，初代培養細胞と比較すると肝細胞としての機能は低いため 21，初代肝
細胞に匹敵する機能発現を実現することは通常は困難であると考えられている。しかし
ながら，細胞の入手が容易であり，また低コストで培養することが可能であるため，肝
機能評価のためのモデル細胞として広く利用されている 22,23。 
以上のように，肝毒性は医薬品開発における重要な評価項目であり，肝細胞を非臨床
試験における評価ツールとして利用することで，医薬品候補物質の毒性を予測できると
期待されている。しかし一方で，生体外において，これらの細胞の機能維持・機能向上・
生存率維持を実現する技術開発は，いまだ発展途上であり，新規培養技術の開発が必要
不可欠であると言える。 
 
1-1-3. 肝臓の微細構造 
生体外において，肝細胞の機能維持・機能向上・生存率維持が困難である最も主要な
理由として，「肝細胞にとっての生体外および生体内における環境の違い」を挙げるこ
とは自然であると言えよう。つまり，肝細胞の機能維持を実現するためには，生体の肝
細胞環境に特徴的な要素を十分に考慮に入れ，それらを全てではなくとも，少なくとも
一部を再現・再構築した培養系を利用する必要があると考えられる。そこで本項では，
まず肝臓の微細環境についてその特徴を説明する。 
肝臓の微細構造を Fig. 1-2 に示す。肝臓はヒト生体における最大の臓器であり，その
重量は体重のおよそ 1/50 ~ 1/60を占めている。また，肝臓は「肝小葉」と呼ばれる直
径 1 ~ 2 mm程度の微小な組織体を単位構造としており，肝小葉が約 100万個集まるこ
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とで肝臓が構成されている。一つの肝小葉内には肝細胞が 50 万個ほど存在しており，
中心に存在する中心静脈（Central vein）から周縁部における門脈（Portal vein）に沿
って，肝細胞は放射状に配置している（Fig. 1-2 (a)）。このような組織内部において，
肝細胞は以下に示すようなユニークな構造的特徴を有している。すなわち，①3次元的
環境において，高密度かつ規則的な配列に配列していること，②コラーゲンを含む薄い
細胞外マトリックス（ECM）成分の層に囲まれていること，③周囲に異種の細胞が存
在していること，そして，④組織全体に血管網（導管）が張り巡らされており，肝細胞
は血流と効率的に接触していること，の 4点である。①に挙げた肝細胞の配列は「肝細
胞索」と呼ばれ，20個程度の肝細胞が一列に並ぶことによって，幅 20-30 µm程度の線
形の配列を形成している。また，②に挙げた肝細胞の周囲に存在する ECMの層はディ
ッセ腔（Space of Disse）と呼ばれ，類洞（Sinusoid）と呼ばれる，直径が 20-30 µm程
度の毛細血管網からタンパク質や血漿成分を取り込むための通路としての役割を担っ
ている。さらに，③で述べたように，肝臓内には，肝臓の実質細胞である肝細胞に加え
て，類洞を構成する類洞内皮細胞や，ビタミン A の貯蔵やコラーゲンの産生などに関
わる肝星細胞，マクロファージの一種であるクッパー細胞等，様々な細胞が存在し，肝
臓機能を正常に保つ役割を担っている。そして最も重要な点として，④に挙げたような，
血管網の存在がある。肝小葉には類洞が高密度に張り巡らされ，効果的な物質交換を実
現している。また，肝小葉の外縁部には門脈および肝動脈（Hepatic artery）が，中心
部には中心静脈が存在し，門脈から中心静脈に向かって血流が生じている。類洞内にお
いて，門脈から中心静脈にかけて酸素濃度勾配が形成されており，肝小葉内では領域特
異的な機能発現（Zonation）が見られる 24,25。 
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1-1-4. 生体外で肝機能を最大化するための既存の肝細胞培養技術 
これまでに，生体外において肝細胞の機能を最大限に発揮させることを目的として，
生体の肝臓における上述のような要素を，少なくとも１つは模倣した細胞培養系の開発
がなされてきた。その代表例としては，スフェロイド培養法 26,27，コラーゲンゲルサン
ドイッチ培養法 28,29，パターン化共培養法 30-32が挙げられ，一般的な平面培養法と比較
して，肝細胞の生存率や機能が向上することが報告されている（Fig. 1-3）。スフェロイ
ド培養法は，細胞非接着性の培養皿上あるいは培養ウェルの内部において，球形の細胞
集塊を形成させる手法である。この手法では，肝臓の重要な要素である，「細胞同士に
よる高密度かつ 3 次元的な相互作用」，を再現することが可能である。また，コラーゲ
ンゲルサンドイッチ培養法は，コラーゲンゲル上に肝細胞を接着させた後，さらにその
上にコラーゲンゲルを重層化して培養する手法である。この培養法は，「コラーゲンと
肝細胞との相互作用」を再構築する手法であり，肝細胞の極性が再現されること，また，
薬物代謝活性や生存率を長期的に維持できることが報告されている 29。パターン化共培
養法は，肝細胞および非実質細胞を用いて培養基材上に微細なパターンを形成して培養
 
 
Fig. 1-2: Schematic illustrations showing (a) the hepatic lobule and (b) its 
magnified view.   
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を行う手法であり，「肝細胞同士の相互作用と肝細胞と異種細胞の相互作用」を同時に
形成することが可能である。肝細胞の機能発現を補助する異種細胞（非実質細胞）の存
在によって肝細胞機能が向上することが報告されている。異種細胞としては，血管内皮
細胞や線維芽細胞などが頻繁に用いられている 31,32。 
これらの技術は，上述した肝組織の重要な要素をそれぞれ 1つずつ再現した細胞培養
法であり，生体内の環境を模倣することによって肝細胞の機能や生存率を維持・向上で
きる可能性を示唆する研究成果であると言うことができる。さらに近年，これらの技術
を発展させる形として，3 次元組織における共培養 33-35 や，3 次元培養技術における
ECM成分の導入 36など，上記のうち複数の要素を導入した培養技術も報告されつつあ
り，それぞれ高い成果を上げている。 
 
 
1-1-5. 導管機能を有する肝組織作製のための既存技術 
上記のような方法を用いることによって，従来の平面的な培養法よりも肝細胞の機能
や生存率を改善することが可能であることを説明した。近年，これらの培養技術に加え
て，「流れ」の存在する環境下で細胞を培養するための，かん流培養法が新たに注目を
集めつつある。上述の技術を用いた培養系の多くは流れが存在しない静置培養手法であ
 
Fig. 1-3: Methods for in vitro cultivation of liver cells, enabling the improvement of 
the liver cell-specific functions and cell viability.  (a) Formation of multicellular 
spheroid, (b) collagen gel sandwich cultivation, and (c) patterned co-culture with 
non-parenchymal cells.   
- 11 - 
 
り，培養液中の酸素や栄養成分の供給は，物質拡散のみに依存している。つまり，細胞
密度の高い組織を形成する場合には，組織の中心部に存在する細胞に対して酸素や栄養
を十分に供給できないという問題がある 37,38。一方で，肝細胞の機能解析を行う上で，
細胞が発現する遺伝子を効率的に検出するためにも，生化学解析において十分な細胞量
（~106 cells）を培養できる実験系であることが望ましい。そのため，組織サイズ（細胞
量）を一定以上に保ちつつ，組織の内部まで酸素や栄養分を供給することが可能な培養
法が求められていると言える。 
かん流培養法は，このような問題点を解決するための有効的な手段である 39,40。かん
流によって培地を連続的に組織へと供給することで，栄養成分や溶存酸素の濃度を常に
一定以上に保ち，また同時に，細胞由来の老廃物を効率的に除去することができる。こ
れまでに，マイクロ流体デバイスの内部に肝細胞を保持してかん流培養を行う手法 39,41
や，中空糸などに肝細胞を充填して流れの存在下で培養する手法 42,43 が報告されてき
た。このようなかん流培養系において，実験対象となる組織の形態を制御することは非
常に重要である。組織自体の細胞密度が高すぎる場合や組織サイズが大きい場合には，
かん流培養を行っても，組織の内部に培地を効果的に送達することは困難である。その
ため，より効率的な物質供給を実現するためには，「内部に導管機能を有する 3 次元組
織の作製」が欠かせない。また上述の④でも説明したように，生体における肝臓におい
ても，毛細血管が高密度に張り巡らされており，すべての細胞に隅々まで満遍なく酸素
や栄養を送達する導管として機能している。生体外における 3次元組織の作製において
も，内部に導管機能を有する構造体を作製することによって，組織の中心付近まで効果
的に酸素や栄養を送達することができるようになるものと期待される。 
3次元組織の内部に導管構造を作製する方法としては，多孔質性の材料を利用する手
法や，生体材料をチューブ状に加工し，血管として利用する方法などが報告されてきた。
多孔質性の材料としては，コラーゲンハイドロゲルなどの生体材料を凍結乾燥処理する
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ことで，スポンジ状に加工し，再水和したものを利用する方法 44,45や，3D プリンティ
ング技術を駆使して，微細な貫通孔を有するハイドロゲルを成型する方法などが報告さ
れている 46,47。また，生体材料をチューブ状に加工する研究の例としては，単純にコラ
ーゲンゲルに芯棒を挿し込み，取り除くことによって導管を作製する方法 48や，アルギ
ン酸などの犠牲層を用いて管腔構造を形成させる手法が開発されている 49。これらの手
法を用いることで，組織内部に導管機能を持つ微小構造を形成させることが可能であり，
細胞が高密度にパッキングされた組織と比較して，細胞の生存率を改善できることが報
告されている。 
以上のように，導管機能を付与した組織を作製することは，酸素や栄養を組織内部ま
で均等に供給する上で重要な役割を果たすと考えられる。肝細胞の 3次元培養において
も，導管機能を有した組織を簡便に作製可能な基盤技術を開発することで，生体外にお
ける肝細胞機能等の維持に大きく貢献できるものと期待される。 
 
1-1-6.理想的な肝組織を作製するための設計論 
上述のような導管の形成手法は，肝細胞培養においても有用であると考えられるが，
実際に肝細胞の機能や生存率の向上を行った研究は多くない。特に，細胞を生体と同程
度の密度で包埋した場合に，どのようなサイズ・形状・材質の材料を用い，どのような
条件でかん流培養を行えば肝細胞の機能が向上するか，という観点での研究は，現時点
において発展の途上にあると言える。また，Fig. 1-2に示したような肝臓の構造をその
まま生体外において再構築することが理想であると言えるが，どのような既存技術を用
いても，このような複雑な構造を作製することは現段階では不可能である。そこで，既
存の技術や材料をうまく組み合わせ，特に肝細胞の機能を維持するために必要な生体環
境の要素を，例え全てではなくとも，なるべく多く再現できるようなメソドロジーを追
求することが必要ではないかと考えられる。そのためには，（１）酸素や栄養分の供給
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に関わる，組織形状・サイズ・細胞の配置・密度・導管の配置などの，物理的・幾何学
的要因，（２）培地成分や細胞を包埋するマトリックス成分などの化学的要因，（３）異
種細胞との相互作用を含む生物学的要因，の 3要因全てについて，生体となるべく近い
環境を設計することが望ましい。3次元生体組織の構築においてはどの要素も一様に重
要であると言えるが，特に本項では，本研究の技術開発課題の中心である（１）につい
て説明する。 
まず組織の形状について，細胞が凝集することで形成したスフェロイドの形状は，3
次元空間において体積当たりの表面積が最も少ない球形であるため，比表面積の観点か
ら栄養や酸素供給の上で不利である。酸素や栄養分の効率的な供給を行うためには，球
形よりも，線形，あるいは平板状の組織の方が優れていると考えられる。実際，上述の
ように，生体の肝臓では肝細胞は球形でなく，一列に配置した線形の構造をとっている。
生体外においては，必ずしも 1列である必要はないが，この列数（あるいは列幅や細胞
集塊の直径）は，小さければ小さいほど好ましいと考えられる。反対に，この値が大き
くなると，内部の細胞は主に酸素供給不足によって壊死してしまう。例えばスフェロイ
ドにおいては，組織の直径が 200 µmを超えると中心部に存在する細胞が壊死してしま
うことが報告されている 37,38。 
細胞密度については，高い方が望ましいと考えられる。細胞同士の物理的な接着によ
って細胞機能が向上するということは良く知られているためである。細胞を，仮に 1辺
の長さが 10 μmの立方体であると仮定すると，細密充填した場合の細胞密度は，1 × 109 
cells/mLとなる。生体の肝細胞の直径は 20 μm程度であり，その体積は 3.4 × 10−9 mL
程度であることを考慮すると，生体における肝細胞密度は 1 × 108 cells/mL程度である
ことが想定され，その程度の細胞密度が理想的であると言えよう。しかし，3次元細胞
培養系において細胞密度を単純に高くしすぎると，スフェロイドの例で示したように，
酸欠によって内部の細胞が壊死してしまう。そのため，組織のサイズや細胞密度を一定
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に保ちつつ細胞の壊死を回避するためには，導管の形成が必要となるほか，細胞同士の
接着を担保した上で，細胞密度を最適化する必要がある。 
導管の密度については，細胞と導管との距離がなるべく短くなるように設計すること
が好ましいと考えられる。実際，類洞においては，30~50 μmの間隔をあけて，20~30 
μmの太さの血管が張り巡らされている。しかしながら，人工的に作製した生体組織の
内部において導管を高密度に配置することは，細胞の高密度化と相反するため，導管に
ついても密度の最適化が必要となる。なお，上述のような酸素供給の観点からも，導管
と導管の間の距離は 100 µm以下であることが好ましく，最大でも 200 µm以下に設計
する必要があると考えられる。また，導管の太さについては，組織全体の大きさ（長さ）
と細胞数にも依存するため，一概に最適な太さを設定することはできないが，類洞にお
ける毛細血管の構造を見倣うならば，導管が高密度であれば細い方が良く，最大でも
100 µm程度以下とする必要があると考えられる。 
このような形状的要素をすべて同時に満たす構造を作製し，さらにかん流培養を行う
ことによって，少なくとも酸素や栄養分の供給という観点からは，物理的要因を満たし
た最適な培養系が実現できるものと期待される。実際にはこれらを全て実現することは
容易ではないものの，その要素のいくつかを同時に満たす培養系の開発を行うことが望
まれる。また，物理的・幾何学的要素以外にも，生体内における化学的あるいは生物学
的な環境を模倣した細胞培養系を構築することが重要である。 
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1-2. 本研究の目的 
以上のような背景を踏まえ，本研究では，医薬品開発における細胞ベースアッセイに
適用可能な 3 次元肝細胞培養を構築するための新規基盤技術を開発することを目的と
した。そこで，3次元的な環境において肝細胞を培養する手法に対し，「導管機能を有す
る微小構造」を形成するプロセスの開発を行い，肝細胞の機能を向上・維持が可能であ
るか検証を行うこととした。特に，上記のような肝臓の微細構造をどれくらい高度に模
倣できるか，そしてまた，上述の理想的な生体組織の設計論において議論した要素を可
能な限り多く実現できるような手法・プロセスを開発することを目指した。また，その
ような培養培養系の構築において，プロセス全体の簡便性・再現性も重要であると言え
る。その観点からも，どのような培養系が実応用において適しているかについても，明
らかにすることとした。 
本研究の構成を Fig. 1-5に示す。はじめに，第 2章および第 3章では，複雑な構造を
有する組織の作製に広く用いられる，微細加工ハイドロゲルを利用することで，導管機
 
 
Fig. 1-4: Schematic illustration showing the theoretical design. 
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能を有する 3次元組織の構築を目指した。具体的には，第 2章ではレプリカモールディ
ング技術および化学架橋法を組み合わせることによって，ハイドロゲルからなる微小な
流路構造を作製し，得られた流路構造を用いて血管様組織の構築を試みた。第 3 章で
は，マイクロ流体工学技術を用いて作製した細胞内包ハイドロゲルファイバーを単位構
造として集積化し，かん流培養を行う新規培養法を提案した。この手法では，ファイバ
ーを束状に集積化することによって生じた隙間構造を導管使用するかん流培養系の構
築を目指した。第 4章では，異なる組織作製法として，簡便かつシンプルな手法を用い
て導管機能を有する 3次元組織の作製を試みた。具体的には，細胞と同程度の大きさを
有するコラーゲン微粒子を作製し，これを細胞の足場として利用する，3次元組織作製
法を開発した。そして最後に，長所，短所，および実用性の観点から，これらの手法を
比較するための総括を行い，細胞アッセイ系への応用性を議論することとした。 
  
 
 
Fig. 1-5: Structure of this thesis. 
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以下，各章において実際に行った研究について，その目的を概説する。導管機能を有
する 3次元組織の作製にあたり，まずはハイドロゲル材料を用いた組織作製手法の開発
を行った。ハイドロゲルとは，マトリックスの内部に水分を保持可能な物質の総称であ
り，アルギン酸やゼラチンのような天然の高分子から，ポリエチレングリコールのよう
な合成高分子まで様々な材料からなるハイドロゲルが存在する。また，ハイドロゲルは，
マトリックス内に細胞を保持した状態で培養することが可能であるほか，適度な柔軟
性・機械強度を有しているといった特徴があり，細胞培養用の基材として広く利用され
ている 33,47。中でもアルギン酸は，機械的強度が比較的高く容易に加工を施すことがで
きるため，ファイバー状 35，シート状 22，粒子状 50など，様々な形状に加工したアルギ
ン酸ゲルを利用し，細胞培養に応用している研究が多数報告されている。また多価のカ
チオン（Ca2+や Ba2+）の存在下で即座にゲルを形成させることができ，pHや温度に依
存してゲルを形成する他のゲル材料と比較しても，細胞へのダメージを最小限にとどめ
ることが可能であるという点においても優れた材料であるといえる。また，ゼラチンは，
コラーゲンが変性したたんぱく質材料であり，安価で入手が容易であるため，細胞培養
基材として注目されている。本研究ではまず，アルギン酸およびゼラチンハイドロゲル
に注目し，微細加工を施したハイドロゲル材料を細胞培養に利用することで，導管機能
を有する 3次元組織の構築を試みた。 
まず第 2 章では，トップダウン方式による血管組織の形成手法を開発することとし
た。ハイドロゲルのマトリックス内部に細胞を包埋することによって，簡便に細胞を 3
次元環境で培養することが可能であり，これまでにも様々な 3次元培養法が提案されて
きた。しかしながら，培養液の拡散距離には限界があるため（~200 µm），内部に導管
として機能する血管構造を作製する必要がある。そこで，ハイドロゲルの内部に微細な
流路構造を作製する新規手法を開発し，血流を再現可能な 3次元組織を作製することを
目的とした。特に，アルギン酸およびゼラチンからなるハイドロゲルをそれぞれ用いて
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流路構造を作製し，血管内皮細胞を流路内に導入することで，血管様組織を形成しかん
流培養により血流の再現を試みた（Fig. 1-6 (a)）。ハイドロゲルの内部に中空構造（流
路構造）を形成する研究は既にいくつか報告例があるものの，本研究においては，より
汎用性が高く，血管構造の設計において高い自由度を有するモールディング技術を用い
たマイクロ流路作製法を応用し，微細な流路構造・血管構造を簡便に作製する新規プロ
セスの開発を行った。 
第 3 章では，ボトムアップ方式により微小なハイドロゲル材料を集積化させること
で，実際の肝臓組織の内部において観察されるような，より微細な血管が張り巡らされ
た 3次元組織を作製し，それを応用したかん流培養系を構築することを目的とした。具
体的には，まずマイクロ流体システムを用いて肝細胞を内包したアルギン酸ハイドロゲ
ルマイクロファイバーを作製する。そして，得られたファイバーを束状に集積化した上
で，フローチャンバー内に充填し培養を行う，という手法について述べる（Fig. 1-6 (b)）。
本手法では束状に集積化したファイバー間に生じた微細な隙間を導管として利用しか
ん流培養を行うことで，流量などの条件が肝細胞の機能に与える影響について評価を行
った。また本章では，血管内皮細胞と肝細胞の共培養を行い，より複雑な血管化 3次元
組織の作製に取り組んだ。 
第 4 章では，第 2 章および第 3 章のような，微細加工ハイドロゲル材料を用いる手
法とは異なるアプローチとして，生体内に本来存在する素材であるコラーゲンを細胞の
足場として利用し，微細な管腔構造を有する 3次元肝組織を作製する新規プロセスの開
発を行った。コラーゲンは，生体内に最も多く存在する細胞外マトリックスの一種であ
り，細胞培養基材としても広く利用されている。また，上述したように，コラーゲンと
肝細胞との間の相互作用を生じさせることが可能な環境下で培養することによって，肝
細胞の機能が長期に維持できることも報告されている 29。しかしながら，コラーゲンの
微細加工法に関する研究は限定的であり，直径が数十 µm以下の微細なコラーゲンゲル
- 19 - 
 
材料の作製例は少ない。コラーゲンを用いて導管機能を付与した組織を作製する研究例
の一つとしては，コラーゲンスポンジを利用したトップダウン式の組織作製法が報告さ
れている。この手法は，多孔質のスポンジ状構造をあらかじめ形成させることによって，
内部の細胞へと効率的な栄養供給を行うことができるが，組織の中心付近にまで細胞を
均一に導入することは難しい。そこで本研究では，細胞と同程度の微小なコラーゲン粒
子を作製し，これを細胞とともに集積化させることで，内部まで細胞が均一に導入可能
な多孔質組織を作製する手法を提案した。具体的には，膜乳化法によって細胞と同程度
のサイズを有するコラーゲン微粒子を調製し，それらを細胞の立体的な足場として利用
することで，導管として多孔質な構造を内部に形成した 3次元肝組織を作製する新規手
法について述べる（Fig. 1-6 (c)）。また，微粒子の種類（架橋方法など）が肝細胞の機能
に与える影響について詳細に評価を行った。 
最後に，第 5章においてこれらの技術について総括を行った上で，創薬において有用
な細胞ベースアッセイ技術へと実際に応用する上での残された課題について説明する
こととした。 
 
 
 
 
Fig. 1-6: Schematic illustrates showing the concept of 3D tissues with conduit 
structures.  (a) Vascular tissues fabricated in the hydrogel microchannels.  (b) 
Assembly of cell-laden hydrogel fiber.  Micro-scale conduits are formed between 
the interspace of bundled fibers.  (c) Assembly of cells together with collagen 
microparticles for forming 3D tissues with porous structures.   
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1-3. 本研究の特色 
各章で利用する 3 次元組織作製手法を比較した表を Fig. 1-7 に示す。第 2 章および
第 3章では，微細加工を施したハイドロゲル材料を細胞培養基材として利用する新規基
板技術の開発を行い，まず第 2章では，ハイドロゲルからなる流路構造を作製する新規
手法を提案した。ハイドロゲル製の流路構造の応用自体はすでに幅広く行われているが，
精密な構造を有するハイドロゲル流路を簡便かつ再現性良く作製する手法に関しては，
本章の研究を開始した時点においては報告例が限られていた。本章で提案する手法は，
アルギン酸やゼラチンといった様々な種類のゲル材料について，化学的な架橋プロセス
を利用した簡便な流路構造の作製法を提案しているという点において独自性が高いも
のと考えられる。 
また，第 3章は，細胞をあらかじめ内包させたハイドロゲルファイバーを単位構造と
して利用し，これを集積化し，かん流培養するボトムアップ組織工学的手法を提案する
ものである。本手法は，用いる単位構造にあらかじめ異方性を持たせることによって，
構築された組織の内部に異方性を持った管腔構造を配置できる，という点で独自性が高
いものと考えられる。また，1-1-3 で述べたように，肝細胞は生体内において異方的な
配列をしており，また血管網がその周囲を取り囲むように流れている。第 3章で提案す
る手法は，そのような肝臓の微小な構造を再現することが可能となることが期待され，
複雑な形状を有する 3 次元組織の構築という課題に挑戦する新たな手段となりうると
言える。 
第 4章では，第 2，3章とは異なるアプローチとして，生体内に存在するタンパク質
材料を細胞培養基材として利用し，導管機能を有する 3次元組織を作製する新規手法の
開発を行う。本手法では，コラーゲン微粒子を細胞とともに集積化することによって，
粒子間に生じた隙間を導管として利用することが可能な 3 次元組織の構築を試みてい
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る。これまでに，コラーゲンをスポンジ状に加工し，形成された多孔質構造を導管構造
として利用する研究 44,45がいくつか報告されてきたが，構造物の内部まで均一に細胞を
導入する手法はほとんど存在していなかった。本章においては，コラーゲンを細胞サイ
ズの微粒子に加工し，これを再び集積化する，というプロセスを用いることで，内部ま
で均一に細胞導入することができる，という点で独創的な手法であると考えられる。ま
た本手法では，細胞と微粒子を播種するという非常に簡便な操作のみで 3次元組織の作
製を試みる。細胞ベースアッセイへの実用化を目指す上で，汎用性の高い基盤技術とな
りうるものと期待される。 
 
 
 
  
 
 
Fig. 1-7: Comparison of preparation method in each chapter. 
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第 2章 ハイドロゲル流路作製のための微細加工プロセス
の開発と血管組織工学への応用 
 
2-1. 緒言 
生体外における細胞の 3次元培養法は，従来の平面的な培養法と比べると，より生体
組織に類似した環境を再現することを可能とする。そのため，細胞の機能や生存率を向
上させる，あるいは細胞の生理学的な挙動を解明するといった目的において有用であり，
創薬分野 1,2のみならず，がん細胞 3,4や血管内皮細胞 5,6の挙動解析，再生医療 7-10など，
バイオメディカル分野における様々な応用において注目されている。第 1章の内容と重
複するが，代表的な 3次元細胞培養法としては，細胞非接着性の容器やパターン化表面，
あるいはマイクロ流体デバイスなどを用いて細胞集塊（スフェロイド）を形成させる手
法が挙げられる 11-14。細胞の導入量やウェル・マイクロチャネルのサイズを変更するこ
とによって，簡便かつ精密にスフェロイドのサイズを制御することが可能である。しか
しながら，細胞集塊は細胞が高密度にパッキングされた形状をとっているため，組織中
心付近の細胞に酸素や栄養分の供給は限定的である 12,15。特に，組織サイズが数百 µm
以上の大きさになり，拡散距離が 200 µm以上となってしまうと，この問題は非常に深
刻となる。 
近年，3次元細胞培養を行うことを目的として，微小な流路構造を有するハイドロゲ
ル材料を開発する研究が多数報告されつつある。ハイドロゲルは柔軟性・含水性が高い，
生体適合性を有する，といった特徴があり，その内部に細胞を生きた状態で導入し培養
することが可能である。第 1章において，細胞の機能を維持・向上するための培養系に
ついて，どのような構造が理想的であるかについて説明を行った。つまり，ハイドロゲ
ル材料であっても，その内部に包埋した細胞に対して，効率的に酸素や栄養分を供給す
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るためには，内部に導管構造を形成する必要がある。つまり，直径 100 µm程度，ある
いはそれ以下のサイズのマイクロ流路構造を形成することができれば，そのような構造
は毛細血管ネットワークとして働き，ハイドロゲルのサイズが大きい場合でも，内部の
細胞に対して酸素や栄養分を細胞に効果的に供給することができる。これまでにも，ア
ルギン酸 16,17やコラーゲン 18,19，アガロース 20,21のような天然由来ポリマー，あるいは
架橋ポリエチレングリコール 22,23のような合成ポリマーなど，様々なハイドロゲル素材
によって構成されるマイクロ流路の開発がなされてきた。これらのハイドロゲルマイク
ロ流路は，ハイドロゲルのマトリックス内部に細胞（例として肝細胞）を導入し，かん
流培養を行うことができれば，3次元的な環境における組織構築が可能となり 19,24，細
胞ベースアッセイのためのシステムとして非常に有用であると考えられる。しかし，そ
れ以外にも，ハイドロゲル流路構造は生体内の血管を模倣した組織における細胞の生理
学的特性の評価にも適用可能である。25例えば，癌細胞の存在下における血管内皮細胞
の増殖挙動を解析するために，コラーゲンハイドロゲル流路を利用した研究が報告され
ている 26。また，より複雑な形状を有する多層状の組織の作製を目的として，マイクロ
流路を有するハイドロゲル材料を用いる手法も開発されている 27。 
ハイドロゲル流路を作製するための最も標準的なプロセスとして，モールディングを
用いる作製法が挙げられる 20,22。この手法では，鋳型から転写した流路構造（溝構造）
を有するハイドロゲルの平板を作製し，これを別の平らなゲル基板と接合させることに
よって，ハイドロゲル流路が得られる。モールディングベースの技術には，ワイヤ 28
や犠牲層 29を用いるような，他のハイドロゲル製流路作製技術と比較して，任意の形状
を持つ複雑な流路構造をデザインし作製することが可能であるという利点がある。さら
に，流路構造を多数積層化することによって，多層状の流路構造体を得ることも可能で
ある。このようなハイドロゲル製の流路構造を作製するためには，「ハイドロゲルの基
板同士を，安定的かつ強固に接着する技術」が不可欠である。そのための方法としては，
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冶具等の器具を用いて物理的に圧着する方法が一例として挙げられる 17が，操作性の煩
雑さや，圧力付加によって微小な流路構造が少なからず変形してしまうおそれがある，
といった問題がある。また，ゲルの基板表面を部分的に熱溶解させることで接着させる
手法も報告されている 16,20。この手法は主にゾル‐ゲル相転位を可逆的に行うハイドロ
ゲル（アガロースなど）にのみ適用可能な手法であり，材料が限られてしまうこと，ま
た局所的に相転移を起こす過程でマイクロチャネルが変形するおそれがある。一方，シ
リコーン樹脂（polydimethylsiloxane，PDMS）を用いた微細な流路構造の作製プロセ
スにおいては，通常，樹脂基板の表面を酸素プラズマによって処理することで基板同士
を化学的に接着させることが可能になる。ハイドロゲルからなるマイクロ流路の作製プ
ロセスにおいても，基板同士を化学的な結合によって強固かつ簡便に接着させる手法の
開発が望まれている。 
そこで本章では，3次元環境における細胞培養において広く用いられるハイドロゲル
材料である，ゼラチンおよびアルギン酸を利用する。ゼラチンは，コラーゲンが不可逆
的に変性した天然由来のタンパク質であり，細胞接着性・生体適合性の高いハイドロゲ
ル材料として細胞培養において広く利用されている。しかし，細胞培養に適した温度環
境下（37°C）では溶液状態をとるため，化学的な架橋による熱安定化処理が必要であ
る。一方アルギン酸ゲルは，温度変化なくマイルドな条件下でゲルを作製できるため，
古くから微生物・動物・植物細胞などを包埋し固定化するためのマトリックスとして広
く利用されてきた。しかしながら，ゲル化時に劇的な体積変化（収縮）を示すため，モ
ールディングによるアルギン酸ゲル製の流路構造の作製方法は，わずかな例外を除き，
これまでにほとんど報告されていない。そしてどちらの材料の場合でも，流路構造を形
成する上で不可欠となる，ハイドロゲル製の基板同士を安定的にボンディングする手法
は確立されていなかった。そこで，ハイドロゲル製マイクロ流体デバイスを作製するた
めにモールディングベースでゲル基板を作製する手法と，さらにゲル基板同士を化学的
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に結合させることによって接合する手法を開発することとした。さらに，細胞ベース薬
剤アッセイにも適用可能な実験系への応用を視野に入れ，ゼラチンハイドロゲルからな
る微小な流路の内部に血管内皮細胞を播種し，かん流培養を行い，血管様組織の構築を
試みた。 
 
2-2. ハイドロゲル流路の作製プロセス 
本研究では 2種類のハイドロゲルをそれぞれ材料として，流路構造を作製するための
新規プロセスを提案する。まず，ゼラチンからなるハイドロゲルマイクロ流路の作製プ
ロセスを Fig. 2-1 に示す。タンパク質架橋酵素の一種であるトランスグルタミナーゼ
（TG）を利用してゼラチン分子を共有結合的に架橋することで，ゲル基板間の接合と
同時に，細胞培養に適した温度環境（37°C）においても溶解しない，安定なゼラチン
ゲルを形成させることが可能となる。具体的には，TGを一定割合含むゼラチン水溶液
を鋳型上に注ぎ，冷却することでハイドロゲルを形成させ，剥がし取ることで流路構造
を有するゲルを得る。その後，同様の方法で作製した平坦なゼラチンハイドロゲル基板
の上に，微量の TG水溶液を塗布し，流路構造を有するゼラチン基板を重ねて静置する。
TG による架橋反応が進行することで，2 枚のゼラチンゲル基板が化学的に接着し，流
路状の構造体が得られる。 
 
 
 
 
Fig. 2-1: Preparation process of gelatin-based hydrogel microchannels prepared 
by bonding two gelatin hydrogel plates using TG.   
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Fig. 2-2 には，アルギン酸ハイドロゲルからなる流路構造体の作製プロセスを示す。
アルギン酸は多価のカチオン（Ca2+，Ba2+など）の存在下でハイドロゲルを形成する天
然由来の多糖類である 30,31。アルギン酸ゲル基板の化学的な接着には，カチオン性ポリ
マーであるポリ-L-リジン（PLL）を用いた。アルギン酸はアニオン性高分子であるた
め，PLLと電解質積層膜を形成する。そこで，片方のアルギン酸ゲル基板に PLLを塗
布することによってゲル基板表面に PLL 膜を形成させる。その後，もう一つのアルギ
ン酸ゲル基板を接触させると，静電相互作用によって，アルギン酸ゲル同士が接着する
ことが予想される。なお，アルギン酸ハイドロゲルはゲル化の過程で著しく収縮するこ
とが知られており，鋳型構造からモールディングによって微細構造を転写することが困
難になると考えられる。本研究では，アルギン酸エステルの一種であるアルギン酸プロ
ピレングリコール（PGA）をゲル前駆体水溶液にあらかじめ添加することによって，
収縮を抑制することができるかどうかについて検討を行った。以上のような手技を用い
ることで，微小な流路構造を有するアルギン酸ハイドロゲルの作製を試みた。 
 
 
 
 
 
Fig. 2-2: Preparation process of Ca-alginate hydrogel microchannels made from 
an aqueous solution of sodium alginate and PGA and bonded via PLL coating.   
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2-3. 実験 
2-3-1. 主な実験試薬・材料 
・PDMS prepolymer   （ SILPOT 184, Dow Corning Toray, 
Japan） 
・Negative photoresist   （SU-8 3050, Microchem, USA） 
・乳酸エチル    （Wako Pure Chemical, Japan） 
・ジメチルオクタクロロシラン  （Shin-Etsu Chemical, Japan） 
・シリコンウエハ N型   （  Φ 4”片面鏡面ウエハ , Waka Tech, 
Japan） 
・Sodium alginate   （ viscosity: 100-300 mPa s at 2% sol. 
(25°C); Sigma-Aldrich, USA） 
・GRGDSP peptide-conjugated sodium alginate (NOVATECH MVG GRGDSP; 
FMC Health and Nutrition, USA) 
・Poly-L-lysine    （ Mw: 15,000-30,000, 150,000-300,000, 
and >300,000; Sigma-Aldrich） 
・Propylene glycol alginate (PGA) （viscosity: >150 mPa s at 1% sol. at 20°C; 
Sigma-Aldrich, USA） 
・Gelatin    （from bovine bone; Wako Pure Chemical, 
Japan） 
・Transglutaminase (TG)  （ from Streptomyces mobaraensis, 
Ajinomoto, Japan） 
・Dulbecco’s modified Eagle’s Medium (DMEM) （Sigma-Aldrich., USA） 
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・Fetal bovine serum (FBS)   （Thermo Fisher Scientific, USA） 
・Penicillin-Streptomycin溶液   （Sigma-Aldrich, USA） 
・Trypsin/EDTA水溶液    （Sigma-Aldrich, USA） 
・EBM-2 Endothelial Cell Basal Medium-2 （Lonza, Switzerland） 
・EGM-2 Endothelial Cell Growth Media Kit （Lonza, Switzerland） 
・Alexa Fluor 488-conjugated phalloidin  （Thermo Fisher Scientific, USA） 
・DMEM powder    （Thermo Fisher Scientific, USA） 
・Hoechst 33342    （Thermo Fisher Scientific, USA） 
 
2-3-2. 細胞培養 
NIH-3T3（Mouse fibroblast; Riken, Japan）細胞の培養には，10% FBSおよび 100 
U/mL penicillin，0.1 mg/mL streptomycinを添加した DMEMを培養液として用い，
加湿されたインキュベータ内にて 5% CO2，37°C の環境で培養を行った。HUVEC 
（Human umbilical vein endothelial cells; Lonza, Switzerland）に関しては，EGM-2 
kitを添加したHUVEC専用培地（EBM-2）を利用した。これらの細胞を実験に使用す
る際には，Trypsin/EDTAを用いて処理することによって細胞培養皿から剥離させて回
収した。その後，生理的食塩水（0.9% NaCl 水溶液）で細胞を懸濁し，セルストレー
ナー（Φ: 40 μm）を用いて細胞凝集塊を除去してから実験に使用した。 
 
2-3-3. ゼラチンハイドロゲル流路の作製 
はじめに，一般的なソフトリソグラフィー技術を利用することで，微細な流路構造を
有する鋳型構造を作製した 32。スピンコーターを用いて，光硬化性樹脂である SU-8 
3050をシリコンウエハ上に塗布し，フォトマスクを通して UV光を照射し，加熱する
ことで樹脂を硬化させた。フォトマスクによって遮光されたことで UV光が照射されな
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かった未硬化の SU-8部分は，乳酸エチルを用いて洗浄することで除去した。 
続いて，得られた鋳型構造を用いてゼラチンゲル流路の作製を行った。まず，37°C
に加温したゼラチン（20%）およびトランスグルタミナーゼ（TG, 0.1-50 U/mL）の混
合水溶液を鋳型上に添加し，4°Cで 30分間静置することでゲル化させた。その後，鋳
型上からゲルを剥がし取ることで，流路構造を有するゼラチンハイドロゲル平板を得た。
また同時に，平板状のシリコンウエハを用いてゼラチン水溶液をゲル化させることで，
平らなゼラチンハイドロゲルを得た。その後，ゼラチンゲル平板の表面に 10 U/mL 
TG/PBS水溶液を 50 μL/cm2程度塗布し，流路構造を有するゼラチンゲル板を張り合わ
せた。2枚のゲル板が接触した状態のまま，室温で 24時間静置し，TGの架橋反応によ
り接合させた。最後に，送液用にシリコーンチューブを流路の入口および出口部分に接
続し，ゼラチン・TG混合水溶液を添加することでチューブを固定した。作製したゼラ
チンゲル流路に対し，色素あるいは蛍光粒子を含む水溶液を導入し，液の漏出などが発
生するかどうかについて確認を行った。 
 
2-3-4. アルギン酸ハイドロゲル流路の作製 
次に，ゼラチンゲル流路構造の場合と同様に，鋳型構造を利用してアルギン酸ゲル流
路を作製した。まず，アルギン酸および PGAの混合水溶液を鋳型上に注ぎ，脱気操作
により気泡を除去した。その後，0.1 M CaCl2水溶液をゲル前駆体水溶液上へ静かに添
加し，室温で一晩静置することでアルギン酸ゲルの平板を形成させた。その後，鋳型か
らゲルを剥がし取ることで，鋳型構造が転写されたアルギン酸ハイドロゲルを得た。ま
た同様の手法で，平坦なアルギン酸ゲル基板を作製した。次に，平坦なアルギン酸基板
を 0.05% PLL水溶液中に 3分間浸漬し，その後蒸留水で 2回洗浄した。PLLに浸漬し
ていない，鋳型構造を転写したゲル基板に対しては，流路の入口および出口となる部分
に直径 1 mmの送液用の穴を形成した。余分な水分を拭き取った後，PLLコート処理
- 34 - 
 
を施したゲル平板を，流路構造を持ったゲル基板と接触させ，室温で静置した。最後に，
シリコーンチューブ（外径：1.0 mm）を入口部に接着させた。作製した流路に対して
色素あるいは蛍光粒子を混合/懸濁した蒸留水を導入することで，送液性能について検
証を行った。 
 
2-3-5. ハイドロゲル流路内部における細胞培養 
作製したゲル流路が細胞培養に利用可能であるかどうかを確認するために，
NIH-3T3 細胞を用いて流路内部における細胞接着性試験を行った。ゼラチンゲル流路
の作製においては，ゼラチンゲル前駆体水溶液として，15%ゼラチン + 2 U/mL TG + 
1.35% DMEM粉末を添加した混合溶液を調製した。次に，十分に加温し混合した前駆
体水溶液に 0.37%炭酸ナトリウムを添加することで，pHを調整した後，鋳型上に前駆
体水溶液を注ぎ，ゲル化させた。作製したゼラチンゲル流路を 10% FBS入りの細胞培
養液に浸漬し，1日以上静置することで培地成分をゲル基質内に十分に浸透させた。 
アルギン酸ハイドロゲル流路を用いた細胞培養実験については，アルギン酸水溶液の
組 成 を ， 1.5% ア ル ギ ン 酸 Na + 3.0% PGA + 0.9% NaCl + 10 mM 
4-(2-hydroxyethyl)-1-piperazineethanesulfonic acid（HEPES）とした。また，PLL
水溶液を用いてアルギン酸ゲル基板を接着した後，得られたマイクロ流路を細胞培養液
中に 1日以上浸漬した。本実験では細胞接着性を向上させるための処理として，流路内
に 0.05% PLL水溶液を導入して 3分間静置した後，0.05% GRGDSP-alginate水溶液
を導入し，2分間静置することで，流路表面に PLL-RGDアルギン酸層を形成した（Fig. 
2-3）。細胞培養実験では，NIH-3T3 細胞をゼラチンおよびアルギン酸ゲルからなるマ
イクロ流路に導入した後に 2-4日間静置培養を行い，細胞の接着性等について顕微鏡観
察により評価した。 
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2-3-6. ゼラチンハイドロゲル流路内における血管様組織の作製 
本章では，ヒト臍帯静脈由来血管内皮細胞（HUVEC）を用いて微小血管組織の作
製を行った。はじめに，HUVECを懸濁した細胞培養液をゼラチンゲル流路内に導入し，
数時間静置することで，HUVECを流路表面に接着させた。接着を確認した後，培養液
のかん流を開始し 3日間培養を行った。ゲル流路内への培養液の送液にはシリンジポン
プを使用し，かん流培養時の流量は 4 µL/minまたは 10 μL/minとした。細胞培養実験
が終了した後，流路内の HUVECに対して 4%パラホルムアルデヒド/PBS水溶液を用
いて固定処理を行った。その後，1% triton X-100/PBS水溶液で細胞膜の透過処理を行
い，Hoechst 33342および Alexa Fluor 488-conjugated phalloidinを用いて細胞核お
よび細胞骨格をそれぞれ染色した。染色操作を行った組織は，蛍光顕微鏡を用いて観察
した。  
 
 
Fig. 2-3: Schematic image showing the coating process of RGD alginate polymer 
on the channel surface.  (1) PLL solution was introduced into the channel to coat 
the channel surface with PLL polymer.  (2) After incubation for 3 min and 
washing, (3) RGD-alginate solution was introduced, and (4) incubated for ~3min 
to coat the entire channel surface with a RGD layer.  Finally, triple-layered 
polyelectrolyte membrane composed of alginate, PLL, RGD-peptide conjugated 
alginate.   
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2-4. 結果と考察 
2-4-1. ゼラチンハイドロゲルの作製と架橋条件の検討 
ゼラチンハイドロゲル流路作製にあたり，まずはゼラチンハイドロゲルの作製条件お
よび TGを用いた架橋条件の検討を行った。ゼラチンはコラーゲンが不可逆的に変性し
た天然由来のタンパク質であり，組織工学の分野をはじめ，創薬，生物医学などの分野
へ応用可能なバイオマテリアルとして広く利用されている。ゼラチンの特性としては，
生体適合性が高く，細胞接着性にも優れているという点だけでなく，温度によって可逆
的にゾル状態とゲル状態を相転移させられるといった点が挙げられる。ただし，通常の
細胞培養に適した温度環境（37°C）では，ゼラチン水溶液はゾル状態となるため，化
学的な架橋を施すことでゲル状態を安定化させ，ゾル－ゲルの相転移温度を高温側へシ
フトするといった処理を施す必要がある（Fig. 2-4）。つまり通常は，化学的な安定化処
理を行わずにゼラチンハイドロゲルを細胞培養用材料として利用することは困難であ
る。これまでにも，ゼラチンハイドロゲルからなる微小な流路を作製する研究がいくつ
か報告されてきた。例えば，光架橋性のメタクリル基を導入したゼラチン（GelMA）
を利用することで，微小な流路構造を内包した，熱的に安定なハイドロゲルを得ること
ができる 29。 
 
 
 
Fig. 2-4: Schematic image showing the reversible formation of gelatin hydrogel 
and enzymatic stabilization.   
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しかしながら，筆者の知る限り，ゼラチンをベースとしたハイドロゲルを材料とし，重
層化が可能なモールディングベースのマイクロ流路を作製する手法は，本研究を開始し
た 2013年時点では報告例がなかった。 
本章では，酵素による化学的架橋反応を利用してハイドロゲル基板を接着させるとい
う手法とモールディングによる微細構造の作製技術を組み合わせることによって，ゼラ
チンからなる微小なハイドロゲル流路構造の新規作製手法を提案する。本研究において
は，ゼラチンを架橋する酵素として，食品産業や生化学の分野で利用されている，
transglutaminase（TG）を利用した 33,34。TG はタンパク質分子内に存在するグルタ
ミン残基の γ-カルボキシアミド基およびリジン残基の ε-アミノ基との間におけるアシ
ル転移反応を触媒することで，タンパク質間に共有結合的な架橋を形成することが知ら
れている（Fig. 2-5）。また，生体内においては，血液の凝固や外皮におけるケラチン形
成のほか創傷回復などの役割を果たしている。また本実験で使用する TGは動物由来の
ものを使用した。動物由来の TG の場合，触媒反応は Ca2+依存性でありものではなく
微生物由来の酵素であり，架橋反応の過程において Ca2+を必要としない，という利点
がある。 
 
 
 
実験ではまず，TGを用いた際にゼラチンハイドロゲルの熱安定性がどのように変化
 
 
Fig. 2-5: Schematic illustrate showing the crosslinking reaction between 
glutamine and lysine group, by using transglutaminase.   
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するかについて観察を行った。Fig. 2-6 に，非架橋状態のゼラチンおよび 2 U/mL の
TG で 24 時間かけて架橋反応を行ったゼラチンハイドロゲルの写真を示す。架橋処理
を行っていないゼラチン（濃度：20%）については，室温（20°C）ではゲル状態であ
っても 37°Cまで加温すると溶液状のゾル状態をとる様子が観察された（Fig. 2-6 (a, b)）。
一方，TGによって架橋処理（TG濃度：2 U/mL，架橋時間：24 h）を行ったゼラチン
ゲルについては，37°C 条件下においても溶解せず，その形状は安定に保たれることが
確認された（Fig. 2-6 (c)）。以上の結果を踏まえ，本章では TGをゼラチンハイドロゲ
ルの熱的な安定化処理，および基板間の化学的な結合を行うための接着剤として利用す
ることとした。 
 
 
 
次に，レプリカモールディング法を用いてゼラチンゲル上に微細構造を作製した。
Fig. 2-7 には，流路構造となる微細な溝構造が転写されたゼラチンゲルの写真を示す。
ゼラチン水溶液を鋳型構造の上に導入した後，30分間 4°Cで静置してゲル化させるこ
 
 
Fig.2-6: Photographs of gelatin hydrogels which were incubated at (a, c) 37°C or 
(b) 20°C.  (a, b) Non-crosslinked gelatin, and (c) gelatin hydrogel crosslinked by 
using 2 U/mL TG for 24 h.   
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とで，ゼラチンハイドロゲル基板を容易に鋳型から剥がし取ることが可能であり，ゲル
基板上に鋳型の構造が正確に転写されることを確認した。ここで，ゼラチンの濃度を低
下させて同様の実験を行ったところ，濃度の低下とともにゲル強度が低下し，10%未満
の濃度のゼラチンゲルでは鋳型から剥がし取ることが困難となった。一方，20%よりも
高濃度のゼラチンを使用した場合，比較的強度の高いゲルを形成することが可能であっ
たが，ゾル状態における粘度が非常に高く，操作性に問題があった。以上の結果から，
以降の実験においてはモールディングを比較的容易に行うことが可能である，15-20%
濃度のゼラチン水溶液を使用することとした。 
 
 
 
続いて，ゼラチンゲル基板の接着試験を行った。ゼラチンゲル基板の表面に適量の
TG水溶液（10 U/mL）を塗布し，別のゼラチンゲル基板と接触させた状態で一晩静置
したところ，2枚の基板は強力に接着する様子が観察された（Fig. 2-8）。ピンセットを
用いて 2枚の基板を強引に剥がし取ろうとすると，接着面ではない部分が破断してしま
ったことから，2枚の基板間において架橋反応が進行し，比較的強い結合が形成されて
 
 
Fig. 2-7: Photographs of gelatin hydrogel plates peeled off from the mold.  
Hydrogel plates with different microstructure were easily obtained.  ((a) 
Straight and (b) branched channel structures).  Scale, 1 cm.  
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いることが推察された。一方で，上述の安定化処理実験のように，あらかじめゼラチン
水溶液中に TGを添加し，十分な時間（>24 h）架橋処理を施したゲル基板を用いて接
着試験を行ったところ，基板間の接着は確認できなかった。これは，ゲル基板を作製す
る初期の過程において架橋反応が過度に進行し，ゲル内の大半の架橋部位が反応してし
まい，2枚の基板を接触させる段階では既に架橋反応による接着に必要なだけの反応部
位が残存していなかったためであると考えられる。以上の結果から，熱的安定性を付与
するための架橋処理プロセスにおいて，ゼラチンゲルの熱的安定性に加え，基板間の接
着に与える影響について作製条件の検討を行う必要があるものと考えられる。 
 
 
 
続いて，ゼラチンの熱的安定性および基板間の接着性に対して，ゼラチンゲル内にあ
らかじめ添加する TGの濃度が与える影響ついて評価を行った。ここでは，ゼラチンに
添加する TG濃度を 0.1 ~ 50 U/mLで変化させ，得られた 2枚のゲル基板を接触させた
状態で 0-24 時間静置して基板間の接着を試みた。この際，基板表面に塗布する TG の
濃度は 10 U/mLで一定とした。本実験条件に対する評価方法としては，（１）37°Cで
 
 
Fig. 2-8: Photograph showing that two flat gelatin hydrogel plates were bonded 
via crosslinking treatment with TG.  Scale, 1 cm. 
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1 時間静置した際のゲル形状，および（２）基板間の接着状態について観察を行った。
Fig. 2-9に熱安定性および接着特性に関する評価結果を示す。TG濃度が低すぎる条件
（<1 U/mL）においては，37°C条件下でゲルを静置するとすぐに溶解してしまい，ゼ
ラチンゲルの形状を維持することが出来なかった。そのため，熱的に安定なゲル形成の
ためには架橋が不十分であると考えられた。一方，TG濃度が高すぎる条件（> 10 U/mL）
の場合，ゲル基板の形状は安定に保持されていたが，2枚のゲル基板を接着することが
できなかった。これは上述のように，ゲル基板同士を接着させる前に，架橋反応に用い
られる分子内の全ての架橋点が TG によって架橋されてしまったためであると考えら
れる。以上の結果をもとに，ゼラチン基質内に添加する TG濃度は 2-5 U/mLが適して
いると結論付けた。またそのような濃度条件下においてゲル基板同士を確実に接着させ
 
 
Fig. 2-9: Stability and bonding property of gelatin hydrogel plates with various 
TG concentrations in the gelatin solution and the incubation time after bonding. 
The TG concentration in the aqueous solution for bonding was constant (10 
U/ml). (a) Stability of the microdevice incubated at 37°C.  The open circle 
indicates that the shape of the hydrogel structure was completely preserved after 
incubating at 37°C for 1 h.  (b) Bonding property of two gelatin hydrogel plates.  
The open circle indicates that the two plates were completely bonded and were 
not separated even partially when they were tried to be separated.   
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るためには，静置時間を最低でも 7時間とすることが必要であると言える。以降のゼラ
チンハイドロゲル流路の作製実験においては，ゼラチンに添加する TG濃度を 2 U/mL
とし，静置時間は 6時間以上とした。 
 
2-4-2. ゼラチンハイドロゲル流路の作製 
続いて，流路構造を有するゼラチン基板をゼラチンゲルの平板と接着させることで，
ゼラチンゲル流路の作製を行った。流路内へ溶液を導入するためには，流路の入口（お
よび出口）に送液用のチューブを接続する必要がある。本実験では，ゲル流路にチュー
ブを固定するために，Fig.2-10に示すチュービング手法を利用した 35。具体的にはまず，
ハイドロゲル流路の入口および出口部分にシリコーンチューブを挿し込む。この際，シ
リコーンチューブの接続部側には，フランジ状の PDMS 板を設置した。その後，ゼラ
チンおよび TGの混合水溶液を，フランジおよびチューブが包埋されるよう十分量注ぎ，
4°Cで静置して全体をゲル化させた。このようにすることで，送液用のチューブおよび
フランジはゲル内に固定されるため，送液を行うことが可能となる。なお，実験に使用
する際には，包埋するために使用したゼラチンゲルが TGの架橋反応によって安定化さ
れるように，室温で 6時間以上静置してから使用した。本手法を用いてチューブを設置
したゼラチンハイドロゲル流路を Fig. 2-11に示す。20%のゼラチンハイドロゲルを用
 
 
Fig. 2-10: Schematic image showing the tubing process for the hydrogel 
microchannel.  Inlet/outlet tubes were physically supported by the additional 
gelatin matrix.  
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いた場合だけでなく，細胞培養実験用に調製した 15%ゼラチンを用いた場合において
も，安定的かつ再現性良く流路構造を作製することが可能であった。 
 
 
 
続いて，実際に溶液をゲル流路内部へと連続的に導入することが可能かどうかを評価
するために，青色色素を溶解し緑色の蛍光粒子を懸濁した純水を流路内に送液し，流れ
の挙動を顕微鏡により観察した（Fig. 2-12）。結果として，流路構造に対して安定した
送液を行うことが可能であり，ゲル流路の内部や流路の入口部，あるいはゲル基板の接
合部等において溶液の漏出は観察されなかった。この結果から，本章で作製したゼラチ
ンゲル流路は，マイクロ流路実験系あるいは血管モデルとして，潅流可能な細胞培養シ
ステムへの適用可能性を実証することができたと考えられる。 
 
 
 
Fig. 2-11: Gelatin hydrogel having microchannel structures and inlet/outlet 
tubings.  Hydrogels were composed of (a) 20% gelatin and TG, or (b) 15% gelatin, 
DMEM (with phenol red), and TG.  Scale, 1 cm. 
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また，流路内へ色素（サフラニン O）を連続的に導入する実験において，経時的な観
察を行ったところ，色素分子が流路壁面からゲルのマトリックス内部へと拡散していく
様子が観察された（Fig. 2-13）。ハイドロゲルの内部には一定の分子量以下の物質が拡
散していくため，ゲル内に細胞を包埋して培養すれば，培養因子の濃度勾配が細胞に与
える影響の評価や，細胞の遊走挙動の観察などの実験系にも応用することが可能となる
ものと考えられる。以上のように，ハイドロゲルを材料として作製したマイクロ流体デ
バイスは，細胞を内包した組織を作製し培養を行う際に，微小な流路構造が導管として
の役割を果たすため，組織の大きさに依存することなく，内部の細胞に栄養分や酸素を
効果的に供給できる。また，ゼラチンは細胞接着性や生体活性の高い生体高分子材料で
あるため，流路表面に播種した細胞やゲル基質内に包埋された細胞の機能や生存率を維
持できると期待される。 
 
 
 
Fig. 2-12: (a) Photograph of serpentine microchannels attached with inlet/outlet 
tubing, with introduced flow.  (b) Bright field microscopic image of the 
microchannel (width of 500 µm), and (c) fluorescence micrograph showing that 
the microparticles (with the diameter of 10 µm) was flowing through a 
microchannel.  Scales, (a) 1 cm, (b, c) 200 µm. 
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2-4-3. アルギン酸ハイドロゲルの作製条件の検討 
続いて，アルギン酸ハイドロゲルを用いてマイクロ流路を作製した。最初に，アルギ
ン酸ハイドロゲルを用いてマイクロ流路構造を作製するための条件検討を行った。アル
ギン酸ハイドロゲルは機械強度が比較的高く，また生体適合性も高いため，細胞培養用
のハイドロゲル流路を作製する上で適した材料である。アルギン酸はその構造内にカル
ボキシ基を有しており，多価カチオンの存在下においてはイオン架橋的にハイドロゲル
を形成する（Fig. 2-14）。細胞培養用に利用されるハイドロゲル材料には，UV の照射
や pHの変化，あるいは温度の変化によってゲルを形成する素材が多いことを考えると，
アルギン酸は比較的穏和な条件でゲルを形成することが出来るため，細胞を包埋し培養
するための材料として極めて有用であり，生体組織工学においても幅広く利用されてい
る 36,37。しかしながら，アルギン酸 Na水溶液からゲルを形成させる際には，激しい体
積収縮を伴うため，モールディングによってゲルの表面に精密な微細構造を作製するこ
とは困難である。先行研究では，多孔質膜を有する特殊な装置を用いてアルギン酸ゲル
を形成させることによって，このような収縮を抑制する手法が報告されている 17。 
 
 
Fig. 2-13: Microscopic images showing the time-course change of the diffusion of 
red dye (safranin O) into the gelatin hydrogel matrices.  (a) After 10 sec, (b) 60 
sec, and (c) 300 sec of the solution introduction.  Scale, 200 µm 
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本研究では異なる取り組みとして，アルギン酸Na水溶液にPGAを添加することで，
ゲル化時の体積収縮の抑制を試みた。PGA は多価カチオンの存在下でもゲル化しない
アルギン酸エステル誘導体であり，アルギン酸ゲルの物理・化学的特性を改変する際に
使用されるほか，アルギン酸ゲルの強度を調節する際にも利用される 38,39。実験では，
1.5%アルギン酸 Na水溶液に PGAを一定割合添加し，CaCl2水溶液中に滴下すること
でアルギン酸 Caのハイドロゲルビーズを作製した。さらにアルギン酸の濃度を増加さ
 
 
Fig. 2-14: (a) Chemical structure of sodium alginate composed of guluronic acid 
and mannuronic acid residues.  (b) Schematic illustrates and photographs 
showing the formation of alginate hydrogel at the presence of the Ba2+ ions (BaCl2 
aq.). 
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せることも可能であったが，水溶液の粘度が上昇し操作性が低下してしまうため，以降
の実験ではアルギン酸 Na 濃度を 1.5%に固定した。ゲル化前後の体積を計測し，体積
収縮率を算出した結果を Fig. 2-15に示す。PGAを添加しなかった条件においては，ア
ルギン酸 Caハイドロゲルは激しく収縮し，その体積は約 35%まで減少した（収縮率：
約 65%）。一方，PGAの添加量を増加させると，ハイドロゲルの体積収縮は徐々に抑制
され，PGA 濃度が 3%の条件においては収縮率を 10%未満まで抑制することが可能で
あった。以上の実験結果を踏まえ，以下の流路作製実験においては，1.5%アルギン酸
Naおよび 3.0% PGAの混合水溶液を利用することとした。なお，ゲル化に利用するイ
オンの種類がアルギン酸ハイドロゲルの強度や収縮率に影響を与えることが知られて
いる 40。そのため，Ca2+以外の多価カチオンを用いてアルギン酸をゲル化させる際には
再度条件検討が必要になるものと考えられる。 
 
 
  
 
 
Fig. 2-15: Relationship between PGA concentration and volume shrinkage of the 
alginate hydrogel.  The concentration of sodium alginate was fixed at 1.5% (w/v). 
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2-4-4. アルギン酸ハイドロゲルマイクロ流路の作製 
続いて，上記検討により得られた条件において，アルギン酸ハイドロゲルからなるマ
イクロ流路の作製を行った。1.5%アルギン酸Naおよび 3% PGAを含む混合水溶液を
用いて，流路構造を有するアルギン酸 Caハイドロゲルの作製を試みたところ，鋳型構
造を正確に転写したハイドロゲル基板が得られた（Fig. 2-16 (a)）。次に，作製したアル
ギン酸 Ca ハイドロゲルを用いて流路構造を作製するために PLL を化学的な接着剤と
して使用し，2枚のアルギン酸ハイドロゲル基板の接着を試みた。PLLは正に帯電した
高分子であるため，負電荷を有するアルギン酸 Caハイドロゲルと静電的に相互作用し
電解質積層膜を形成する 41。そのような電解質積層膜は正負の多層構造の形成において
使用されている。例えばアルギン酸と PLL の多層構造からなる微粒子が作製され，移
植治療において免疫拒絶反応を回避するための細胞キャリアとしての利用が報告され
ている 42。本研究では，この高分子間の静電的相互作用を利用することで基板間の接着
を試みた。Fig. 2-16 (b)に示すように，2枚のハイドロゲル基板のうち 1枚を 0.05% (w/v) 
PLL（Mw: >150,000）水溶液に浸漬させ薄層 PLLコーティングを行った後，コーティ
ングしていないハイドロゲル基板と接触させたところ，静電的相互作用によって 2枚の
ハイドロゲル基板が強く接着する様子が観察された。一方，低分子量の PLL 水溶液
（Mw: 15,000~30,000）を用いて同様に接着操作を行った場合には，アルギン酸ゲル基
板間の接着は観察されなかった。この結果から，基板間の接着のために用いる PLL の
ポリマー鎖には一定以上の長さが必要であることが示唆された（Table. 2-1）。 
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次に，作製したゲル基板間の接着性およびマイクロ流路としての実用可能性について
検証するために，ハイドロゲル流路内への送液実験を行った。青色の色素および緑色の
蛍光粒子を蒸留水に添加し，シリンジポンプを用いて流路内へ送液したところ，溶液が
漏洩することなく安定に送液を行うことが可能であった（Fig. 2-17）。これらの結果か
ら，本章で提案したアルギン酸ハイドロゲル流路はゼラチンハイドロゲルを使用した場
 
 
Fig.2-16: Photographs showing (a) alginate hydrogel plate peeled off from the 
mold, and (b) two hydrogel plates bonded via PLL coating. 
Table 2-1: Relationship between the bonding properties of alginate hydrogel plate 
and the molecular weight of PLL used as a glue.  PLL coating was conducted 
either only one plate or both plates.   
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合と同様に，生体親和性の高いマイクロ流体デバイスとして，様々な応用を行うことが
できるものと期待される。 
 
 
 
  
 
 
Fig. 2-17: (a) Design of branched microchannel.  (b) Photograph showing the 
fabricated alginate hydrogel-based microchannel with inlet/outlet tubing.  An 
aqueous solution with blue dye was introduced.  (c) Bright field microscopic 
image of region A of the microchannel in image (a).  (d) Fluorescent micrograph 
showing that fluorescence microparticles (diameter of 10 µm) were introduces in 
the microchannel.  Scales, (b), 1 cm and (c, d) 200 µm. 
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2-4-5. 細胞接着性試験 
次に，NIH-3T3細胞を用いてゲル流路内への細胞接着性を観察した。はじめに，ゼ
ラチン製ハイドロゲルマイクロ流路内にNIH-3T3細胞を導入し，静置培養を行った。
Fig. 2-18に示すように，細胞は培養12時間程度接着し，培養2日後には細胞が流路内に
おいて増殖・伸展している様子が観察された。かん流培養を行わない培養条件において
も細胞の増殖等が観察された理由としては，ハイドロゲルの基質を通して栄養分などが
拡散依存的に供給されたためであると推察される。 
 
 
 
次に，アルギン酸ハイドロゲル流路を用いて細胞接着性試験を行った。アルギン酸ハ
イドロゲルは細胞非接着性の材料であることが知られているため，本実験では，アルギ
ン酸ゲル流路に細胞接着性を付与するために流路表面のコーティング処理を試みた。す
なわち，流路の外層（壁面側）にPLL，内層（内腔側）に細胞接着性を有するRGDペ
プチドを修飾したRGD-アルギン酸を静電的にコーティングした（Fig. 2-3）。コート処
理を施した後，NIH-3T3細胞を導入して静置培養を行ったところ，流路内壁へ細胞が
 
 
Fig. 2-18: Micrograph showing the cell adhesion property of the produced gelatin 
hydrogel microchannels.  NIH-3T3 cells were seeded onto the channel surface 
and cultured for s days. (a) Day 0 and (b) Day 2.  Scale, 100 µm. 
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接着する様子が確認された（Fig. 2-19）。また，4日間培養を行ったところ，接着した
細胞が流路内で増殖する様子が観察された。一方で，細胞は流路の中央付近にのみ接着
しており，流路壁面付近への遊走や増殖は観察されなかった。これは，表面に存在する
RGDペプチドの量が十分でなかったために，細胞同士の凝集力によって流路中央付近
に局在化したためであると推察される。今後は，より強固な細胞接着を行うための表面
処理方法の開発や，細胞種の違いによる接着性の違いなどについて詳細に検討する必要
がある。 
 
 
2-4-6. HUVECを用いた血管様組織の作製と潅流培養 
続いて，ゼラチンハイドロゲル製マイクロ流体デバイスを作製し，流路内部において
血管内皮細胞（HUVEC）を培養することで，血管様組織の作製を試みた。HUVECを
ゼラチンゲル流路内へ導入し，12 時間静置培養を行ったところ，流路表面に細胞が接
着する様子が確認された（Fig. 2-20 (a)）。その後，培養液を連続的に供給し（10 µL/min），
かん流培養を行ったところ，培養 3日目には細胞はコンフルエントとなり単層の血管内
膜様の組織が形成された（Fig. 2-20 (b, c)）。興味深いことに，本実験では HUVECを
 
 
Fig. 2-19: Micrographs showing that the observation of cell adhesion behavior 
inside the alginate hydrogel microchannel, which was coated with the RGD 
peptide-conjugated alginate polymer.  NIH-3T3 cells were seeded and cultured 
for (a) Day 0 to (b, c) Day 4 ((b) bright field and (c) fluorescence images).  Scale, 
100 µm.   
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ゼラチンゲル流路の底面のみに播種して培養を行ったにも関わらず，かん流培養を行う
間に HUVEC は徐々に増殖し，流路壁面を伸展していき，最終的には流路上面まで覆
う様子が観察された。これは，細胞の積極的な伸展が観察されなかったアルギン酸ゲル
流路の結果とは対照的であり，ゼラチンゲルの細胞親和性・接着性の高さを示す結果で
あることが示唆された。 
 
 
 
また，かん流培養における培養液の流量条件を 1または 10 µL/minに変化させて培
養を行い，3日間の培養後に細胞核の配向度合について評価を行った。Fig. 2-21に示す
ように，低流量条件における細胞核の配向角度は 44.4° ± 29.0°であったのに対し，高流
量条件（10 µL/min）においては，配向角は 22.1° ± 19.8°であった（平均値 ± SD）。
これらの 2群のデータ集団に対し，Studentの t検定を用いて統計学的解析を行ったと
ころ，2つのデータ集団には有意差があることが示された（有意確率 p < 0.01）。以上
の結果から，HUVECは高流量の条件下において培養液の流れ方向に向かって配向して
 
 
Fig. 2-20: Fabrication of vascular-like tissues inside the hydrogel microchannels.  
HUVECs were cultured under perfusion condition with a flow rate of 10 µL/min. 
(a) Microscopic images showing that HUVECs were seeded inside the 
microchannel at day 0.  (b) Bright field and (c) fluorescence microscopic image of 
HUVECs cultured for 3 days.  Cell nuclei and cytoskeleton were stained with 
blue and green dye, respectively.  Scale, 100 µm.   
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いることが確認された。また，この結果は培養液の流れが内皮細胞に対して与える剪断
応力と関係していると考えられる。細胞に付与される剪断応力は，以下の式によって算
出することができる。 
𝜏 =
6𝑄𝜇
𝑤ℎ2
⁄  
ここで，τは剪断応力，Qは流量，µは流体の粘性，wおよび hは流路の幅および高
さをそれぞれ表す 43。流量が 10 µL/minの場合，剪断応力は~0.1 dyne/cm2と算出され
た。この値は，小孔血管の血管内皮細胞にかかる生理学的な剪断応力の値（0.2-20 
dyne/cm2）44と比べると小さな値であった。しかし，本実験系においては，血管内皮細
胞は 0.1 dyne/cm2程度の剪断力がかかる環境下においても，少なからず配向が誘導さ
れることが確認され，流量によって配向度合を制御できることを実証した。本章におい
ては，ゲル流路が変形・破断しない最大の流量として 10 µL/min の条件でかん流培養
試験を行った。しかしながら，現在のところ流量を 100 µL/min程度以上に設定すると，
特に入口のチューブ接続部からの液体の漏出が観察された。接続部などを含めたデバイ
ス全体の作製方法を改良し，より高流量条件で培養を行うことができれば，より生体内
に近い剪断応力が付加された環境下において，細胞に対してどのような影響が出るかを
詳細に評価できるものと期待される。 
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以上の結果から，一般的な細胞培養実験において，本研究で提案したハイドロゲルを
ベースとするマイクロ流路を利用することで，薬剤評価系の構築や，がん細胞の研究，
あるいは血管組織モデルの作製など，様々なバイオ研究分野へ応用することが可能とな
ることを示唆している。ハイドロゲルベースのマイクロ流路構造体を作製する際にしば
しば利用されるコラーゲンを用いる実験と比較すると，本手法ではゼラチンという比較
的安価でかつ高い機械強度を有する材料を使用しているため，様々なバイオメディカル
 
 
Fig. 2-21: Evaluation of orientations of cell nucleus under different flow rate 
conditions.  (a) Micrograph showing the cell nuclei inside the channel.  (b) 
Definition of nucleus orientation that indicates the angle between the flow 
direction and the longest axis of the nucleus.  (c) Distribution of cell nucleus 
orientation of HUVECs cultured within gelatin hydrogel microchannels under 
two different flow-rate conditions.  On average, ~230 cells were evaluated for 
each condition.  Scale, 20 µm.   
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応用へと展開する上で適した材料であると考えられる。ハイドロゲル流路内部における
細胞培養は，管腔機能としての血管様組織等を有する 3次元組織体を形成する上で，非
常に優れた構造体となりうるものと期待される。 
 
2-5. 結言 
本章では，天然由来の生体材料であるゼラチンおよびアルギン酸を用いて，ハイドロ
ゲルからなるマイクロ流体デバイスを作製する 2種類の新規プロセスを開発した。本研
究で提案したハイドロゲル基板の接着法は，シンプルかつ再現性の高い手法であり，複
雑な操作や装置を使用することなく，微小な流路構造のような閉空間を簡便に作製する
ことが可能であった。また本手法は，従来のゲル流路作製法では作製が困難であった，
分岐構造や多層構造といった複雑な構造を容易に作製できるという点で優れた方法で
あると言える。近年，ハイドロゲルをベースとするマイクロ流体デバイスは，細胞を 3
次元的な環境で培養するプラットフォームとして注目を集めている。本手法はそのよう
な培養環境の構築を簡便化できる基盤技術になりうると考えられるため，創薬のための
細胞ベースアッセイや，細胞の生理学的な研究，Organ on a Chip研究など，様々な生
物学的研究に応用できるものと期待される。 
なお今回は検討を行っていないが，本研究で利用したハイドロゲル素材は，ゲルの表
面に細胞を接着させるだけでなく，ゲルのマトリックス内部に細胞を包埋することも可
能である。今後，ゲルの内部に肝細胞などの実質細胞を包埋し，その周囲に血管内皮細
胞を被覆した血管網を設置することで，血管化肝組織を作製することも可能となると期
待される。 
ただし、本研究にて開発された流路構造を細胞アッセイに応用する上で，解決すべき
課題もいくつか存在する。まず，本手法に基づいて 3次元的に導管網が形成された構造
を作製する場合，平板を積み重ねることによって任意の流路構造を形成することが可能
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である一方で，非常に手間がかかってしまう。例えば，厚みが 1 mmの組織を作製する
場合，200 µm程度の間隔で導管（直径 100 µm）を配置すると，少なくとも 3層，2 mm
の組織を作る場合には，6層程度の平板を積層する必要がある。導管形状のデザインの
自由度は高いものの，作製が煩雑になってしまう点が課題となってしまう。またさらに
近年，特にこの手法を開発した 2014 年以降，3D バイオプリンティング技術や犠牲層
を用いるプロセスを利用し，より複雑な構造を有するハイドロゲル流路を作製する新規
手法も報告されているため 45,46，本章で提案した手法が「薬剤アッセイ」において最適
な手法であると確信をもって言える状況にはない。そのため，本章で説明したようなト
ップダウン式ではなく，ボトムアップ式の組織作製法を用いて，より微小な導管を簡便
に付与することが可能な方法を探索することとした。それらについて以降の章において
説明する。 
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第3章 肝細胞内包ハイドロゲルファイバーの集積化によ
るかん流可能な3次元培養系の開発 
 
3-1. 緒言 
肝細胞（肝実質細胞）は肝臓を構成する最も主要な細胞であり，薬剤代謝や血液の解
毒，タンパク質合成など，生理学的に重要な多数の機能を担っている。医薬品開発の分
野においては，動物を用いた非臨床試験やヒトを対象とする臨床試験の前段階において，
薬剤の効能や肝毒性を予測することを目的として，初代培養の肝細胞や肝がん由来細胞
株が広く用いられている1-4。近年では，Organs-on-a-chip技術の進歩やマイクロスケー
ルの生理学的モデルの開発が発展しており，そのような技術においても，肝細胞をベー
スとする薬物動態評価のためのin vitroモデルの開発が加速しつつある。一方，第1章の
繰り返しになるが，肝細胞を生体から分離すると，その特異的な機能や生存率が急激に
低下してしまうことが知られている5。肝細胞の機能や生存率を生体外において改善す
るために，生体内の環境を様々な点で再現した肝細胞培養系が多数報告されつつある。
これまでに報告されてきた肝細胞の培養系の一つとして，コラーゲンゲルサンドイッチ
培養法が挙げられる 6,7。これは，肝細胞をコラーゲンゲルのような細胞外基質
（Extracellular matrix: ECM）成分で重層化した状態で培養する技法である。細胞同
士の相互作用を保ちつつ，細胞とECMとの間の相互作用を達成させることができ，肝
細胞の極性を再構成することが可能である。また，細胞非接着性の培養皿を利用するス
フェロイド培養法も，広く利用されている培養法の一つである8,9。細胞を3次元的に培
養することが可能であり，高密度な細胞－細胞間相互作用が達成されることで，肝機能
や生存率を比較的長い間維持することが可能であると報告されている。このような手法
の発展形として，コラーゲンを粒子状に加工してスフェロイド内部に添加することで，
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細胞－ECM相互作用も再現するといった試みもなされている10。細胞を高密度に培養す
るその他の方法としては，細胞シートを集積化する技術も注目されている11。近年は，
肝細胞のみの組織だけでなく，肝細胞の細胞シートを異種細胞のシートとともに積層化
することによって，より機能的な肝組織を構築する試みも報告されつつある12,13。これ
らの手法は，細胞間の相互作用を3次元的な空間で効率的に再構成させることにより，
細胞機能の長期間にわたる維持を可能にしている。一方で，より生体内環境を高度に模
倣し，細胞機能を向上させ，さらに創薬において有用なツールとしての応用を目指すた
めには，以下のような条件を満たす肝細胞培養系が望ましい。すなわち，（１）高密度
な3次元組織の内部に存在する細胞に対して，酸素や栄養分を均一かつ効率よく供給可
能であること，（２）酸素濃度を動的に調節することが可能であること，（３）複数種
の細胞が階層的かつ正確に配列されていること，また，（４）生化学的解析実験を行う
ために十分な量の細胞量（~106 cells）が確保できること，という4つの条件を満たす培
養系を構築する必要がある。 
上記の条件を満たす培養方法として，「かん流培養法」は特に優れた手法であると言
えよう。なぜなら，肝細胞は生体内において，血管内皮細胞（類洞内皮細胞）を通して
効率的に血流に晒されながら，遺伝子発現を動的に変化させており14，かん流培養はそ
のような生体内環境を生体外において再現できると考えられるためである。また，流れ
場のない通常の平面培養法と比較すると，酸素や栄養を細胞に対して連続的に供給でき
るだけでなく，細胞の老廃物を培養系から即座に除去することも可能である。さらに，
培養液の流量条件や溶存酸素濃度を制御することによって，細胞を取り巻く環境を正確
にコントロールすることが可能となる15,16。近年，マイクロ流体システムを肝細胞のか
ん流培養に利用する研究が多数報告されており，少量サンプルから培養条件を正確にコ
ントロールできるという点で注目を集めている。一例として，Hedgeらは，コラーゲン
およびフィブロネクチン相を用いて肝細胞をサンドイッチした状態でかん流培養を行
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うマイクロ流体システムを開発した17。また，マイクロピラーアレイ18や多孔質膜19-22を
組み込んだマイクロ流体デバイスを作製し，流路内でダイナミックに細胞や細胞集塊を
トラップし，かん流培養を行う手法も報告されている。その他にも，中空糸内に細胞を
高密度に堆積させてかん流培養を行う手法も報告されており，効果的な物質交換を達成
している23,24。これらのかん流培養系は，通常の平面培養と比較して，培養空間を立体
的かつ高密度に使用する一方で，多量の培養液を連続的に供給することが可能であるた
め，薬剤アッセイを行う上で十分量の細胞を確保することも容易である。 
一方，本論文の第2章において，ハイドロゲル内に微細な流路構造を作製する手法を
開発し，流路内に血管内皮細胞を配置することで，血流を再現したかん流培養を実施可
能な組織の作製を行った。ハイドロゲル流路は，その内外に細胞を配置できるという点
で非常に優れた手法であり，ゲルの内部に肝細胞を包埋した上でかん流を行うことがで
きれば，細胞ベースアッセイに適した肝細胞培養系を構築することも可能であると言え
る。しかしながら，第2章で説明した手法では，ファブリケーションの精度の観点から，
生体内の肝細胞組織において観察されるような微細な血管網を配置することは困難で
あり，また，組織内部に3次元的な導管構造を付与するためには，何層もの平板を積層
化するという操作が必要となる，という課題があった。第1章1-1-6において説明したよ
うに，ハイドロゲルの内部に導入した肝細胞に対して，酸素や栄養分を効率的に供給す
るためには，かん流培養用の導管構造から細胞までの距離が，100マイクロメートル程
度となることが望ましいと言えるが，第2章において開発した手法では，3次元的な構造
体の内部にこの条件を満たすような導管構造を作製することは困難であると考えられ
た。そのため，組織内に微細な導管構造を有する3次元組織を作製するための異なるア
プローチを開発することとした。 
そこで本章においては，当研究グループにおいてこれまでに開発を行ってきた，マイ
クロ流体工学技術を用いて作製した微細加工ハイドロゲル材料に着目した。本研究グル
- 65 - 
 
ープでは，ハイドロゲルによって形成されたマイクロファイバーやマイクロシートを合
成し，その内部で肝細胞を培養する技術を開発してきた25,26。これらの手法では，肝細
胞および非実質細胞（線維芽細胞）を微小なハイドロゲルの内部に高密度に包埋し，さ
らにそれらの位置を正確に制御することが可能である。さらに，肝細胞を直線的に配列
することが可能であるため，肝細胞索と呼ばれる生体内の肝臓に微小な構造体を形態的
に模倣した微小な組織を再構築することが可能である。このような微小なゲルの内部で
肝細胞を培養することによって，肝特異的な機能や細胞生存率が平面培養よりも高い状
態で維持することが示されてきた。これは，微小な線形構造（直径100 µm以下）の組
織の内部に細胞を保持することによって，培養液成分や酸素が周囲から拡散によって効
率的に供給される，という点も好影響を与えていたものと推察される。 
本章では，このような微小な線形組織を集積化するボトムアップ的手法と，かん流培
養法とを組み合わせることによって，上記のような線形組織の利点を活かしながら比較
的大きな肝組織を構築する手法を新たに開発する。ファイバー状の組織を束状に集積化
し，ファイバー同士の間隙に培養液を供給するようなかん流培養系を設計することが出
来れば，酸素や栄養分を細胞に対してより効果的に供給できるようになるのではないか
と期待される。さらにまた，血管内皮細胞をファイバー表面に接着させ，その上でファ
イバーを束ねて血管網を形成させることによって，肝細胞と血管内皮細胞が規則正しく
配列された，肝血管組織を作製することも可能となると考えられる。そのような組織は，
生体内における肝組織の単位構造体である，肝小葉を模倣することができると期待され
る。そこで本章では，このようなコンセプトのもと，細胞内包ハイドロゲルマイクロフ
ァイバーをかん流培養システムと組み合わせた肝細胞の新規3次元培養系を作製するこ
とを目的とした。また，本培養手法における培養条件（流量など）が肝機能に与える影
響について評価した。 
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3-2. 実験のプロセス 
Fig. 3-1には，細胞内包ハイドロゲルファイバーの作製方法および集積化方法を示
す。マイクロ流体システムを用いて，アルギン酸Ba（BaAlg）ハイドロゲルからなる
サンドイッチ型のマイクロファイバーを作製する。本実験では，肝細胞のモデルとし
てHepG2細胞をファイバーのコア領域に導入することとした。ローラーを用いて得ら
れたファイバーを回収することによって束状に集積化させることができる。さらに，
ファイバー束をかん流用のチャンバーに充填し，内部に培養液を連続的に供給するこ
とによって，かん流培養を実施する。実験では，かん流培養における流量条件が肝特
異機能や細胞生存率に与える影響について評価を行った。また，ファイバー表面に血
管内皮細胞を担持させることで，肝細胞および血管内皮細胞の共培養系を構築し，肝
小葉を模倣した肝血管組織の作製を目指した。 
 
 
  
 
 
Fig. 3-1: Schematic illustrates showing the fabrication of perfusable 3D tissues by 
using cell-laden hydrogel microfibers. 
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3-3. 実験 
3-3-1. 主な実験試薬・材料 
・GRGDSP peptide-conjugated sodium alginate （NOVATECH MVG GRGDSP; 
FMC Health and Nutrition, USA） 
・Bovine serum albumin (BSA)   （Rockland, USA） 
・HEPES buffer    （Thermo Fisher Scientific, 
USA） 
・PBS（tablet）    （Takara Bio, Japan） 
・Trypsin/EDTA solution   （Sigma-Aldrich Co., USA） 
・FBS      （Thermo Fisher, USA） 
・Penicillin/Streptomycin   （Sigma-Aldrich, USA） 
・PKH26 Red Fluorescent Cell Linker Kit （Sigma-Aldrich, USA） 
・Trypan blue solution    （Wako Pure Chemical, Japan） 
・O.C.T. Compound    （Sakura Finetek Japan, 
Japan） 
・Fluoro-Max Dyed Blue Aqueous Fluorescent Particles （Thermo Fisher, USA）  
・Human Albumin ELISA Quantitation Set （Bethyl Laboratories, USA）  
・TMB Microwell Peroxidase Substrate  （KPL, USA） 
・Tris buffer     （Dojindo, Japan） 
・Tween 20     （Wako Pure Chemical, Japan） 
・Carbonate Bicarbonate buffer   （Sigma-Aldrich, USA） 
・TRIzol Reagent    （Thermo Fisher, USA） 
・PureLink RNA Mini Kit   （Thermo Fisher, USA） 
・Ultra-pure RNase-free water   （Thermo Fisher, USA） 
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・99.5% Ethanol    （Wako Pure Chemical, Japan） 
・Trichloromethane    （Wako Pure Chemical, Japan） 
・DNase I     （Thermo Fisher, USA） 
・Super script VILO™ Master Mix  （Thermo Fisher, USA） 
・TaqMan® Gene Expression Master Mix （Thermo Fisher, USA） 
・TaqMan® Gene Expression Assay  （Thermo Fisher, USA） 
・Human housekeeping gene primer set  （Takara Bio, Japan） 
 
3-3-2. 細胞培養 
本研究では，肝実質細胞モデルとしてHepG2細胞（ヒト肝癌由来細胞株），血管内
皮細胞としてHH細胞（ウシ頸動脈由来正常血管内皮細胞株）をそれぞれ利用した。細
胞の培養に当たって，細胞培養用の培養液として，DMEM 培地に対して 10% FBS，
100 unit/mLペニシリン，および 0.1 mg/mLストレプトマイシンを添加したものを使
用した。通常の培養時は，細胞培養用ディッシュ（Φ = 100 mm）を用いて CO2インキ
ュベーター内に静置し，37°C，5% CO2の条件下で培養を行った。 
細胞懸濁液を調製する際には，まず必要な量の細胞が存在する培養用ディッシュを準
備し，各ディッシュに対して PBS 洗浄および trypsin-EDTA 処理を行い，細胞をディ
ッシュから剥離させた。細胞がディッシュから十分に剥離したことを確かめた後，血清
の入った培養液を十分量添加することで trypsinの中和処理を行い，ピペッティングに
より細胞を浮遊・懸濁させた。その後，セルストレーナー（メッシュサイズ：70 µm ま
たは 40 µm）を用いて，大きな細胞塊や不純物を取り除き，細胞を均一に分散させた細
胞懸濁液を得た。 
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3-3-3. マイクロ流体デバイスの作製 
マイクロ流体デバイスを用いたハイドロゲルファイバーの作製法および集積化方法
を Fig. 3-1に示す。本研究で使用するマイクロ流体デバイスは，溶液導入用の 7つの入
口流路を有しており，緩衝液およびゲル化剤を導入する入口流路をそれぞれ 2つ，アル
ギン酸水溶液を導入するための入口流路を 3つ備えている。このような流路構造を利用
することによって，サンドイッチ状の構造を持ったファイバー状ハイドロゲルを作製す
ることが可能である。また，各水溶液が合流するゲル化流路については，深さ：200 µm，
幅：400 µm，長さ：50 mmになるように設計・作製した。本研究で使用した全てのマ
イクロ流体デバイスは，ソフトリソグラフィーおよびレプリカモールディング法[27]を
用いることで作製した。作製した PDMS デバイス内に溶液を導入するために，溶液導
入用チューブを流路入口部分に設置した。1~2 cm程度にカットしたシリコンチューブ
（内径 1.0 × 外径 2.0 mm）を流路入口に設けた貫通孔に差し込み，チューブの周りに
PDMS プレポリマーを塗布して 70°C のオーブンで約 1 時間加熱し硬化させることで，
チューブを入口部分に固定した。また，同様の手法を用いて，PDMS製のかん流培養用
流路を作製した。かん流培養を行うチャンバー部分は，幅：1 mm，深さ：1 mm，長さ：
10 mmとなるように設計した。 
 
3-3-4. 細胞内包ハイドロゲルファイバーの作製 
本研究では，RGD ペプチドを修飾したアルギン酸（RGD-Alg）をハイドロゲル素材
として使用した。HepG2細胞は，RGD-Algの混合水溶液（0.7% RGD-Alg + 1% BSA 
+ 10 mM HEPES + 0.9% NaCl）に懸濁し，細胞濃度が 3 × 108 cells/mLとなるよう調
製した。なお，コア部分を構成するアルギン酸には高密度に細胞を添加するため，コア
のみからなるファイバーでは，その全体的な強度が不十分となる恐れがある。そこで，
細胞を含まないシェル部分を形成するための RGD-Alg 水溶液の濃度を 1.0%とした。
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緩衝液およびゲル化剤水溶液としては，それぞれ，10% Dextran + 0.9% NaCl 水溶液
および，20 mM BaCl2 + 10% Dextran + 0.9% NaCl水溶液を使用した。次に，シリン
ジポンプを用いて，アルギン酸水溶液・緩衝液・ゲル化剤水溶液をそれぞれマイクロ流
路の入口部分から連続的に導入し，流路内部において並行層流を形成させることでハイ
ドロゲル製のマイクロファイバーを作製した。細胞を含む RGD-Alg水溶液（Q1），細
胞を含まない RGD-Alg 水溶液（Q2，Q2’），緩衝液（Q3，Q3’），およびゲル化剤水溶
液（Q4，Q4’）はそれぞれ，10, 25, 5, 100 µL/minの流量で送液した。 
マイクロ流路の出口部分から連続的に生成される BaAlg ファイバーは，ローラーを
用いて巻き取ることによって束状にして回収した（Fig. 3-2）。このようにすることで，
ローラーで巻き取るという操作だけで簡便に束状に集積することが可能となる。回収液
としては，20 mM BaCl2 + 0.72% NaCl + 10 mM HEPES混合水溶液を用い，ローラ
ーの一部が回収液に浸るようにした。また，ローラーの直径は約 80 mm，回転速度は
35 rpmと設定した。回収したファイバーは 100秒ごとに切断し，糸を用いて束状を維
持したまま固定した後，10 mM HEPES/0.9% NaCl 水溶液で 3回洗浄し，培養液を入
れたディッシュに移した。 
 
 
 
 
Fig. 3-2: Recovery and fixation process of the cell-laden hydrogel microfibers for 
forming a bundle of fibers. 
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3-3-5. かん流培養 
続いて，回収したファイバーの束を，長さが 1 cmになるよう切断し，束状態を維持
したままかん流用のチャンバー内に充填した。この際，チャンバー内に気泡が残存しな
いよう，チャンバー内にはあらかじめ培養液を導入しておいた。ファイバー束をチャン
バー内に充填した後，束を固定しているナイロン糸を固定用流路部分にしっかりと固定
し，かん流用チャンバー上に平坦な PDMS 板を被せた。さらに，送液で圧力がかかっ
た際にも培養液が漏出しないように，PMMA製の板（厚さ：1.5 mm）で 2枚の PDMS
板を挟みこみ，さらにこれらの板をボルトおよびナットで締め付けて固定することによ
って物理的に圧着させた（Fig. 3-3）。 
 
 
 
 
 
Fig. 3-3: (a) Packing process of hydrogel fiber bundle into the perfusion chamber.  
(b) Design of the perfusion chamber.  (c) Photograph showing the PDMS 
perfusion chamber with inlet/outlet tubings. 
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その後，培養液をチャンバー内に導入することでかん流培養を行った。なお，本研究
で使用したかん流用チャンバーは PDMS およびアクリル板によって固定されており外
気と接触しないため，通常の培養皿を用いた細胞培養法のような半開放系とは異なり，
気体中の酸素が培養液へ溶解・拡散することが望めない。そのため，かん流培養に使用
する培養液は，あらかじめ飽和状態になるまで（室温で 30 分以上静置）酸素を溶解さ
せたものを使用した。また，かん流培養に用いる培養液は，FBS の濃度が低い（1%）
培養液を使用した。これは，FBS濃度を低下させることでHepG2細胞の過剰な増殖を
抑制すること，および，HepG2細胞の機能の向上を促進させるためである 4。送液する
培養液の流量としては，1，4，または 15 µL/minとし，5日間かん流培養を行った。 
さらに，チャンバー内においてファイバー同士の間隙が導管として機能しているかど
うかについて調査するために，O.C.T. Compoundに青色蛍光粒子（Fluoro-Max Dyed 
Blue Aqueous Fluorescent Particles；直径：0.5 µm；粒子密度：~2 × 1010個/mL）を
懸濁し，チャンバー内へと導入した。流れの様子を蛍光顕微鏡で観察した後，組織は-
80°C で凍結し，クリオスタット（LEICA CM1510S, Leica Biosystems Wetzlar, 
Germany）を用いて厚さ約 5 µmの凍結切片を作製した。得られた切片から，トレーサ
ーである青色蛍光粒子のチャンバー内における分布を観察した。 
また，細胞内包ファイバーの束を 5日間静置培養したものをコントロール群として利
用した。コントロール群の培養にあたっては，培養液を 20 mL添加した 100 mmディ
ッシュ中にファイバー束を浸漬・分散させ，CO2インキュベーター内で静置培養を行っ
た。培養液は 1% FBSを添加した DMEMを使用し，2日に一度の頻度で交換した。 
 
3-3-6. HepG2 細胞の生存率および機能の評価 
かん流培養を5日間行った後，細胞内法ハイドロゲルファイバー束をチャンバー内か
ら回収し，1 U/mL アルギン酸リアーゼ/PBS水溶液を用いてアルギン酸ハイドロゲル
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を分解することで，ハイドロゲルファイバー内から細胞を取り出し，分散させた。PBS
を用いて洗浄を行った後，trypan blue水溶液を用いた色素排除試験を行い，細胞の生
存率を算出した。また同時に，培養系内に存在する細胞の数を算出し，細胞の増殖挙動
について評価を行った。 
次に，かん流培養中における培養液内の溶存酸素（DO）濃度の測定を行った。かん
流用チャンバーの入口および出口付近にフローセル型の酸素センサー（Fire Sting O2, 
Pyroscience, Germany）を接続し，出入り口部分における培養液中のDO濃度を測定し
た。また，入口部および出口部における酸素濃度差から，細胞による酸素消費量を算出
した。 
次に，ELISA法を用いて組織内においてHepG2から分泌されるアルブミンの量を測
定した。培養5日目に，かん流用チャンバーから排出される培養液を一定時間回収し，
培養液中におけるアルブミン濃度を定量した（n = 4）。チャンバー内の細胞数，および
培養液量，培養液の回収時間から，細胞数あたりのアルブミン分泌量を算出した。 
 
3-3-7. 定量的RT-PCR法を用いた肝特異的遺伝子の発現量定量 
続いて，本研究で作製した組織が発現する肝細胞特異的な機能をより詳細に評価する
ために，定量的RT-PCR法を用いてファイバー内のHepG2細胞の肝細胞特異的機能を評
価した。ハイドロゲルファイバーに内包された肝細胞からRNAを抽出するために，ま
ず，アルギン酸リアーゼを用いてアルギン酸成分を分解・除去した。次に，ファイバー
から取り出した細胞懸濁液にTRIzol溶液を加え，細胞を溶解した。その後，フェノール
/クロロホルム抽出を行うことでRNAを抽出し，さらにPureLink RNA Mini Kitを利用
しRNA精製を行った。続いて，Super Script VILO™を用いて，1.0 µgのRNAを鋳型と
してcDNAの合成を行った。この際，RNA濃度の定量にはNanoDrop (Thermo Fisher 
Scientific, USA) を利用した。合成したcDNAはTaqMan Gene Expression Master Mix 
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およびTaqMan Gene Expression Assayを用いることで，目的遺伝子を増幅させ，
StepOne Plus real time PCR system（Thermo Fisher Scientific, USA）を用いて遺伝
子発現量の定量評価を行った。本実験では，肝機能の評価を行う際に一般的に利用され
る遺伝子種である，albumin（ALB），apolipoprotein A1（APOA1），ornithine 
transcarbamylase（OTC），cytochrome P450 1A2（CYP1A2），2B6（CYP2B6），2C9
（CYP2C9），2C19（CYP2C19），2E1（CYP2E1），および 3A4（CYP3A4）の計8種
について評価した。また，内在性コントロール遺伝子を選定するために，human 
housekeeping gene primer setを利用した。15種類のコントロール候補遺伝子の遺伝発
現量についてそれぞれ定量評価を行い，NormFinderを用いて最適な遺伝子を選定した
結果，hypoxanthine phosphoribosyltransfelase 1（HPRT-1）を選定した。続いて，サ
イクル比較法を利用して遺伝子の相対的発現量を算出した。この際，遺伝子の増幅効率
は2であると仮定し，HPRT-1を内在性コントール遺伝子として利用した。 
 
3-3-8. 血管内皮細胞を用いた肝血管化組織の作製 
血管化組織の作製にあたり，本実験ではファイバー表面に血管内皮細胞を接着せるこ
とで毛細血管様構造の形成を行った。なお血管内皮細胞としては，PKH26（赤色蛍光
色素）を用いて細胞膜を染色したHH細胞を使用した。HepG2細胞を内包したファイバ
ーをチャンバー内に充填する前段階において，HH細胞をハイドロゲルファイバーとと
もに細胞非接着性培養皿（Hydrocell™）内に導入した。この際，ハイドロゲルファイ
バー表面とHH細胞との接触効率を上げるために，レシプロシェーカー（NA-201A, 
Nissin, Japan）を用いて培養皿を振とうしながら培養を行った。HH細胞の接着挙動に
ついては，蛍光顕微鏡を用いて観察を行った。その後，HepG2細胞を内包したファイバ
ーおよびHH細胞を細胞比接着性培養皿中に入れ，懸濁培養を行うことによってファイ
バー表面にHH細胞を接着させた。2種類の細胞をそれぞれファイバーの内外に保持さ
- 75 - 
 
せた後，かん流用培養に充填してかん流培養を行った。数日間培養を行った後，2種類
の細胞を担持したファイバーをO.C.T. Compound中に浸漬し，凍結させた。凍結したサ
ンプルを，クリオスタットを用いて薄く切り出し，厚さ約5 µmの凍結切片を作製した。
その後，適切な染色操作を行った上で，蛍光顕微鏡を用いて断面を観察した。 
 
3-3-9. 統計学的解析 
定量的評価によって得られた結果については，IBM SPSS Statistics 22 ソフトを用
いることで分散分析およびその後の多重比較検定による統計的な解析を行った。多重比
較検定には，Turkey’s HSD または Bonferroniテストを採用し，有意確率 pが 0.05未
満の場合，統計学的に有意な差があることとした。 
 
 
3-4. 結果・考察 
3-4-1. 細胞内包アルギン酸ハイドロゲルファイバーの作製 
最初に，マイクロ流体デバイスを用いて HepG2 細胞を内包した RGD-Alg ハイドロ
ゲルファイバーを作製した（Fig. 3-4）。ボトムアップ式の 3次元組織作製法において
単位構造となる微小組織は極めて重要である。これまでにも，多細胞スフェロイドや細
胞シートを単位構造として集積化することによって，比較的大きな組織を作製する手法
が報告されてきた 11,12,27。スフェロイドは球状の組織であり，容易に形成することが可
能である一方で，組織中心付近の細胞への栄養分や酸素の供給には不向きであり，その
大きさが 200 µmよりも大きい場合，細胞が壊死してしまうことが知られている 28。一
方，シート状や線形状といった非球形の微小組織は，物質の拡散距離を最小限にし，酸
素や栄養分の効率的な供給を行えるという点で有利であると言える。中でも，本章で用
いるマイクロ流体デバイスを利用し線形の組織を作製する手法は，100 µm以下の微細
な構造体を連続的に作製することが可能である点で優れた手法である。 
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本章では，第 2章でも使用したアルギン酸をハイドロゲル材料として利用した。前述
のように，アルギン酸は高い機械的強度を有するハイドロゲルを形成することができ，
多価のカチオンと接触させることによって迅速にゲル化させることが可能である。細胞
を包埋可能なハイドロゲル材料としては，微小なファイバー構造を形成することができ
る唯一の材料であるといえる。また本章においては，BaCl2をアルギン酸Naのゲル化
剤として利用した。Ba2+をゲル化剤として用いることで，他のイオン（Ca2+など）と比
 
 
Fig. 3-4: (a) Design of the microfluidic device for producing sandwich-patterned 
hydrogel microfibers.  (b) Photograph of a fabricated microdevice made of PDMS.  
(c) Experimental setting for preparing the alginate hydrogel microfibers, which 
were recovered by using a roller.   
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較して機械的強度が高いアルギン酸ハイドロゲルを形成することが可能となる 29,30。
Fig. 3-5 (a)には，HepG2細胞を懸濁させたアルギン酸水溶液，細胞を含まない水溶液，
緩衝液，ゲル化剤を流路内に導入した時の流路内の様子を示す。ゲル化流路内において
安定に層流が形成されることを確認した。アルギン酸水溶液は，ゲル化剤の層から緩衝
液層を通って拡散してきた Ba2+と接触することによって，ハイドロゲルとなる。流路
内で形成された平行多層流がそのままゲル化されることにで，サンドイッチ状の構造を
持つハイドロゲルファイバーを形成することが可能であった。流路出口部分から回収し
たハイドロゲルファイバーを Fig. 3-5 (b, c)に示す。HepG2細胞がハイドロゲルファイ
バーの中心部分に配列された，サンドイッチ型の細胞内包ファイバーが得られた。また，
生成したファイバーの平均直径は，86 ± 15 µmであった。回収した細胞内包ハイド
ロゲルファイバーを，10 mM HEPES/0.9% NaCl 水溶液で洗浄した後，培養液を 20 
mL入れた 100 mmディッシュへ移した。また回収後に，trypan blue水溶液を用いて
ファイバー内部に包埋された細胞の生存率の評価を行ったところ，90%以上の細胞が生
存していることが確認され，マイクロ流路を用いたハイドロゲルファイバーの作製過程
が HepG2細胞の生存率に対して大きな影響を与えていないことを確認した。 
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3-4-2. 細胞内包ハイドロゲルファイバーの集積化およびかん流培養 
細胞内包ハイドロゲルファイバーを集積化することを目的として，本研究ではローラ
ーを用いてファイバーの回収を行った。マイクロ流体デバイスから連続的に生成される
ファイバーを，ローラーを 35 rpmで回転させることによって回収した。回収時間 100
秒分のファイバー（120本）をローラー上に回収した後，ローラー上においてファイバ
ー束の一端を糸で固定した。固定されたファイバーの束は，培養液中で簡単に分散させ
 
 
Fig. 3-5: Microscopic images showing (a) formation behavior of HepG2-cell-laden 
hydrogel microfibers inside the microfluidic device, (b) the obtained hydrogel 
microfibers, and (c) its magnified view.  Scale, (a, b) 200 µm and (c) 100 µm. 
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ることができる一方で（Fig. 3-6 (a)），分散したファイバー束を液から持ち上げること
で，気液界面における表面張力によって再び密な束状構造にすることが可能であった
（Fig. 3-6 (b)）。これは，かん流培養を行うまでの間は細胞内包ファイバーを分散させ
酸素や栄養を供給しやすい状態に保つことができ，またかん流培養の際には容易に束状
の高密度構造を再構築できるということを意味している。 
 
 
 
続いて，ナイロン糸で固定された細胞内包ハイドロゲルファイバーを，PDMS 製の
かん流培養チャンバーに充填し，アクリル板，ステンレス板を用いてチャンバーを密閉
させた上で，培養液をチャンバー内部に導入した（Fig. 3-7）。チャンバーは，糸を固
定するための枝流路部分と，かん流培養用のチャンバーが存在する流路部分が分岐した
形状となっており，固定用の糸を枝流路部に留置することでファイバー束が下流に押し
流されないように固定することができる（Fig. 3-7 (a)）。このような手法を用いること
によって，Fig. 3-7 (b)に示すように，束状の細胞内包ファイバーを流路内に高密度に充
填することが可能であった。ファイバーの平均直径が 86 (± 15) µm であったことを考
 
 
Fig. 3-6: Photographs of the cell-laden microfiber bundles which were fixed by 
using a thin nylon wire.  (a) Dispersed fibers and (b) re-assembled fiber bundle 
within the culture medium. 
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慮し，またファイバーの断面が円形であると仮定すると，120本のファイバーによるチ
ャンバー内の空間占有率は~70%であったと考えられる。シリンジポンプを用いて，フ
ァイバーを充填したチャンバー内に培養液を 1 ~ 15 µL/minで導入したところ，流路構
造の出入口部分や PDMS 基板の接着面などから培養液が漏出することなく，安定に送
液することが可能であった。特筆すべきこととして，かん流における流量を 15 µL/min
よりも高流量の条件（e.g. 30 µL/min）に設定しかん流培養を行ったところ，ファイバ
ーが断裂してしまうことがあった。そのため，本実験では最大の流量を 15 µL/min に
設定しかん流培養を実施した。 
 
 
 
続いて，流路全体に渡って培養液が均一に流れていることを確認するために，蛍光粒
子をトレーサーとして導入し，流れの様子を蛍光顕微鏡で観察した。Fig. 3-8 (a)に，青
 
 
Fig. 3-7: (a) Schematic image and (b) photograph showing the perfusion chamber 
packed with a cell-laden fiber bundle. (c) Optical micrographs showing the packed 
fiber bundle in the perfusion chamber. 
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色の蛍光粒子を導入した際のチャンバー内の様子を示す。導入された蛍光粒子は，チャ
ンバー内において偏ることなく比較的均一に流れていく様子が観察された。さらに，フ
ァイバー束を凍結し断面の観察を行ったところ，トレーサー粒子が流路全体に渡ってほ
ぼ均一に分布している様子が観察された（Fig. 3-8 (b)）。この結果から，本培養法はフ
ァイバーを集積化したチャンバー内において比較的均一な流れを付与できることが示
唆された。 
 
 
 
これまでに，ハイドロゲルマイクロファイバーを用いて微小な組織を作製する手法は
多数報告されてきたが 31-33，マイクロファイバーを束状に集積化することによって，導
管機能を有する比較的大きな組織を作製する手法は，筆者の知る限りほとんど報告され
ていない。また，ハイドロゲルファイバーをベースとしてかん流培養を行う手法に関し
ても報告例は僅かであり 34，未だ発展の途上にあると言える。本章で提案した手法は，
 
 
Fig. 3-8: Fluorescence micrograph showing (a) a fiber bundle packed in the perfusion 
chamber and (b) its cross sectional image.  To visualize the flow distribution, blue-
colored microparticles were used as a tracer, which were suspended in the O.C.T. 
compound and introduced into the perfusion chamber at 15 µL/min.  HepG2 cells 
were stained with green dye before encapsulation.   
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ハイドロゲルファイバー内に細胞を高密度に保持しつつ，簡便に集積化・かん流培養を
行うことが可能であるため，有用な手法であると考えられる。 
 
3-4-3. HepG2 細胞内包ファイバーのかん流培養における機能評価 
続いて，かん流培養を 5日間行った組織からHepG2細胞を回収し，トリパンブルー
を用いた色素排除試験によって細胞生存率を評価し，かん流培養における流量の違いが
細胞の増殖や生存率に対してどのような影響を及ぼすかについて評価した。まず，回収
したファイバー内の細胞数を計測した結果，流量が 1 および 15 µL/min の条件におい
て，チャンバーあたりの生細胞数はそれぞれ 4.1 × 106 cellsおよび 8.5 × 106 cellsであ
り，初期細胞数と比較すると，それぞれ 1.2倍および 2.5倍に細胞が増殖していること
が確認された。この結果から，高流量条件ほど細胞がより効率よく増殖したことが明ら
かになった。また，細胞の生存率を Fig. 3-9に示す。生存率の評価試験においては，流
量の違いだけでなく，チャンバー内における細胞の位置の違いが生存率に及ぼす影響を
評価するために，培養を行った組織をチャンバー内における上流部と下流部に相当する
部位で切断して別々に回収し，それぞれに対して生存率の評価を行った。結果として，
高流量条件ほど生存率が高く維持されており，15 µL/minの条件下おいては，細胞の生
存率は 80%以上を維持していた。一方，1 µL/min条件では，その生存率が~60%まで低
下していた。また，細胞の位置による影響については，平均値としては，上流部に存在
していた細胞の方が下流部の細胞よりも高い生存率を維持している傾向が見られたが，
統計学的な有意差は認められなかった。なお，ファイバー束を静置培養した条件におけ
る細胞の生存率は 75.6 ± 3.8%であった。これらの結果から，低流速条件においては，
ファイバー内の細胞に対して酸素や栄養分が十分に供給されず，その結果として，生存
率や増殖率が低下した可能性が示唆された。また特筆すべきこととして，本実験では，
培養液に添加する血清（FBS）の濃度を通常培養時の 1/10（1%）まで低下させており，
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細胞が比較的増殖しにくい環境下で細胞の培養を行った。低流量や静置培養の条件では，
FBS 濃度を低減させた影響が少なからず現れ，細胞生存率や増殖能の低下が認められ
た一方で，高流量条件に関しては，細胞増殖・生存率ともに，低流量条件や静置培養条
件の細胞とは明らかな違いが生じた。これは，培養液を細胞に対して連続的かつ効率的
に一定流量以上で供給することによって，栄養分や酸素を十分に供給できた結果である
と言える。 
 
 
 
次に，HepG2 細胞の酸素消費について評価を行うために，かん流培養用チャンバー
の出入口部分において培養液中の溶存酸素（DO）濃度の定量評価を行った。フローセ
ル型の酸素センサーをチャンバーの出入り口に接続し，培養 5 日目における DO 濃度
 
 
Fig. 3-9: Cell viability after 5 days of cultivation under different perfusion 
conditions.  Viabilities of cells recovered from different positions in the perfusion 
chamber (upstream or downstream regions) were evaluated.  Each data shows 
the mean ± standard deviation (SD) from four individual trials.  *p < 0.05 and 
**p < 0.01. 
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について，異なる流量条件下で評価を行った。1 µL/minまたは 15 µL/minの二つの条
件下でかん流培養を行った際の酸素濃度の測定結果を Fig. 3-10 に示す。入り口の DO
濃度は，1 µL/minまたは 15 µL/minの条件下において，それぞれ 6.54 ppm および 6.51 
ppmであった。このことから，当然のことながら，入り口部分においては流量によらず
酸素濃度はほぼ同等であった。また，この濃度値は 37°Cにおける酸素飽和濃度（6.72 
ppm at 20% O2）と近い値であり，培養液中に酸素が十分に溶解していたことが伺える。
出口部分におけるDO濃度に関しては，1 µL/minおよび15 µL/minの条件下において，
それぞれ 4.2 ± 0.8 ppmおよび 5.5 ± 0.2 ppm であった。これらの結果は肝小葉におけ
る DO 濃度（1.3-2.9 ppm）とは異なる値であったが，チャンバー内における酸素濃度
は，流量を変更することによって制御可能であることが示唆された。本手法は，かん流
培養条件として流量や細胞密度，初期 DO濃度を変更することによって培養系内の DO
濃度を調節することが出来るため，肝特異的な機能発現を簡便かつ動的に制御すること
が可能となるものと期待される。 
第 1 章でも述べたように，肝小葉においては血中の溶存酸素濃度に勾配が生じてお
り，上流の門脈付近と中流付近，および下流の中心静脈付近では遺伝子発現のプロファ
イルが異なっていることが知られている 35,36。このような領域特異性は「Zonation」と
呼ばれ，薬剤代謝遺伝子である Cytochrome P450の場合，酸素濃度が低い中心静脈付
近において発現量が増加することが知られている 37。これまでに，領域特異的な遺伝子
発現を生体外で再現可能な肝細胞培養系の構築を目指し，酸素濃度勾配を調節可能なバ
イオリアクターなどが開発されてきた 16。本章で提案する手法は，細胞を内包したマイ
クロファイバーを単位構造として高密度に集積化し，ファイバー束内の隙間を導管とし
て利用することで，酸素等の物質を細胞へ均一に供給することが可能であること，また，
細胞を高密度かつ線形に配列させ，流路内部において酸素濃度勾配を形成可能であるこ
と，などにおいて優れた手法であると考えられる。 
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次に，得られたデータを基に，単一細胞あたりの酸素消費速度（OCR）を算出した。
OCRの計算にあたっては，以下に示すようなMichaelis-Menten式を利用した。 
𝑂𝐶𝑅 =
𝑞𝑐𝑒𝑙𝑙
𝑁𝑐𝑒𝑙𝑙
 ∙  
𝐶𝑂2
𝐶𝑂2 + 𝐾𝑚
 
ここで，qcellは培養系内の全細胞による酸素消費速度，Ncellは系内の全細胞数，CO2は
系内における溶存酸素濃度の平均値，Km は Michaelis 定数を表す。HepG2 細胞の酸
素消費速度に関する Michaelis 定数は，Foy らの文献値を参考にした 38。結果として，
1 µL/minまたは 15 µL/minの条件下において，OCRはそれぞれ 1.90 × 10-18 mol/cell/s
または 1.28 × 10-17 mol/cell/s となり，高流量条件における OCRは低流量条件と比べて
6.7 倍の差が生じることが確認された。高流量条件に関しては，先行研究で報告されて
いる，高密度な 3 次元細胞培養系における HepG2 細胞の OCR と比較的近い値を示し
ていた 39,40。一方，低流量条件において OCR が低い値を示した結果に関しては，細胞
の呼吸が嫌気的な状態になっていた可能性があったと推察され，本培養法においては，
 
 
Fig. 3-10: Dissolved oxygen (DO) concentrations within the medium at the inlet 
and outlet of the perfusion chamber under different flow rate conditions at Day 5.  
Each data shows the mean ±SD from three individual trials.  *p < 0.05 
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流量条件を変化させることにより細胞の状態を動的に調節できる可能性が示唆された。
また，本実験においては DOの初期濃度を飽和状態に近い値に固定したが，初期 DO濃
度を変更することによって DO が低い環境における肝細胞の機能を評価することも可
能である。先行研究として，酸素濃度が低い環境下で肝細胞を培養した際に，薬剤代謝
遺伝子などの発現量が向上することが報告されている 37。本章で提案する手法において，
酸素濃度が肝細胞に与える影響について詳細に検討するためには，初期 DO濃度に関し
ても最適化をする必要があると考えられる。 
続いて，かん流培養を 5日間行った後のHepG2細胞のアルブミン分泌量の定量評価
を行った。Fig. 3-11に示すように，アルブミンの分泌量は高流量速条件において，低流
用の約 2.5倍向上していることが確認された。15 µL/minの流量条件について，アルブ
ミンの分泌量を先行研究における平面培養法（~5 ng/103 cells∙day）やハイドロゲル内
での 3次元培養系（2.5 ng/103 cells∙day）の結果と比較すると，同等かそれ以上の値を
とることが確認された 4,26。これは，少なくとも高流量条件においては，酸素や栄養素
が十分に供給され，低流量条件よりも肝機能が向上しやすい環境におかれていたためで
あると考えられる。以上の結果から，流量条件が肝機能に対して影響を及ぼすことが明
らかとなり，特に高流量条件において，アルブミンの分泌量が向上することを確認した。
また，本章で提案する培養系においてさらに肝機能を向上させる必要がある場合には，
流量の最適化や異種細胞との共培養といった培養条件の検討が必要になるものと考え
られる。 
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3-4-4. RT-PCR法を用いた HepG2細胞の肝特異的機能評価 
次に，RT-PCRによって肝特異的遺伝子の発現量について解析を行った（Fig. 3-12）。
グラフにおける相対的な発現量は，培養皿での平面培養を行ったHepG2から得られた
結果を 1とした際の相対的な発現量を示している。結果として，上流と下流における遺
伝子発現量については，どの遺伝子においても統計学的な有意差は見られなかった。 
異なる流量条件間を比較すると，ALB，OTC，CYP2E1に関しては，4 µL/minの条
件において最も高い遺伝子発現量を示す傾向が見られた。しかしながら，どの遺伝子に
ついても，4 µL/minの条件とその他の条件との間に有意差は認められず，4 µL/minが
最適な流量条件かどうかについてはさらなる検討が必要になると考えられる。特に
ALB に関しては，前述の ELISA 解析によるアルブミン分泌量の測定結果とは異なり，
高流量条件において有意に高い値を示すような傾向は見られなかった。これは，遺伝子
発現量とタンパク質の分泌量の間の相関性が低いことが一つの要因であると推察され
 
Fig. 3-11: Albumin secretion from HepG2 cells which were encapsulated within 
the hydrogel fibers and cultured for 5 days under different perfusion conditions.  
The amounts of albumin secretion were analyzed by ELISA   Each data shows 
the mean ±SD from three individual trials.  *p < 0.05 
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る 41。また，CYP1A2，CYP2C9，CYP3A4 については，特に組織の下流部において，
高流量条件で遺伝子発現量が向上し，また統計学的にも有意差が認められることを確認
した。この結果に関しては，細胞生存率の結果と類似した傾向であり，流量が低い条件
下においては，遺伝子発現量を上昇させるために必要となる酸素や栄養分が細胞へ十分
に供給されていなかったことが一つの要因となっていると推察される。特に低流量条件
の下流部において，栄養分や酸素が減少していたことから，顕著な差が生じたものと考
えられる。CYP2C9については，平面培養よりも遺伝子発現量が低く，ハイドロゲル基
質などの細胞周囲を取り巻く環境因子が，遺伝子発現に対して少なからず影響を与えて
いた可能性がある。 
一方，CYP2B6および CYP2C19に関しては，流量や細胞の位置が与える影響はあま
り顕著なものではなかった。これらの遺伝子については，流量や細胞の位置によって遺
伝子発現量が少なからず変動する傾向が見られるため，さらなる条件検討を行い，酸素
濃度や流量等を制御することで，細胞機能の最適化を行いたい。なお，HepG2 細胞は
長期培養（> 7日）によって肝機能が向上することも報告されている 42。本実験におい
て有意な差が見られなかった遺伝子についても，長期培養によって差が顕著になる可能
性もあるため，今後はより長期間のかん流培養を行い，肝細胞機能の成熟化が見られる
かどうかについて検討を行う必要があると考えられる。その際には，細胞の増殖による
導管サイズの変化や，それに伴う培養条件の変化を無視することができないため，培養
系のより詳細な設計を行う必要がある。 
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Fig. 3-12: Gene expression analysis of liver-specific genes of HepG2 cells, 
evaluated by quantitative RT-PCR.  HPRT-1 was used as the internal control for 
relative quantitation.  The relative expressions were normalized to that of control 
samples cultured in 2D environments.  Each data point is the mean ± SD from 
four individual samples.  *p < 0.05, **p < 0.01 compared to the sample groups 
culturing under perfusion conditions at 1 µL/min. 
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3-4-5. 血管内皮細胞を用いた肝血管化組織の作製 
続いて，血管内皮細胞をファイバー表面に接着させ，HepG2 細胞とともに共培養を
行うことで，肝血管化組織の作製を試みた。生体内において，肝細胞はその周囲を血管
内皮細胞によって覆われている 14。先行研究において，肝細胞スフェロイドを作製し，
その表面をコラーゲンゲルおよび血管内皮細胞で覆うことによって，構造的に生体内を
模倣した組織の構築が報告されている 43。そのほかにも，肝細胞と血管内皮細胞を平面
的にパターニングして共培養を行う方法や，肝細胞シートと血管内皮細胞シートをそれ
ぞれ作製し，積層化させて共培養を行う方法など，様々な方法によって，生体内環境を
模倣した共培養系を構築する試みがなされている。本章では，肝細胞をゲルファイバー
の内部に包埋した後，そのファイバー表面に血管内皮細胞を播種し，接着させることに
よって，肝細胞と血管内皮細胞の共培養系を作製する方法を試みた（Fig. 3-13）。本手
法は，血管内皮細胞をファイバーの外側部分に接着させてから集積化することによって，
ファイバー同士の間隙に生じる隙間に，毛細血管様構造を作製することが可能となるこ
とが期待される。 
 
 
また，ハイドロゲルの内外を使い分けることによって，階層的な構造を有する 3次元組
織を作製することが可能である。ゲル外部に血管内皮細胞を配置することによって，血
 
 
Fig. 3-13: Fabrication process of fiber bundle-based co-culture system of HepG2 
cells with ECs.  ECs were attached on the fiber surface before the bundling-up 
assembly.  
- 91 - 
 
管内皮細胞同士が接触しやすく，より効率的に血管様のネットワークが形成できるもの
と期待される。 
実験では，PKH26を用いて細胞膜の染色処理を行った血管内皮細胞（HH細胞）を，
HepG2 細胞を内包したハイドロゲルファイバーとともに細胞非接着性培養皿に導入し，
インキュベーター内で振とう培養を行うことによって，ファイバー表面へ HH 細胞を
接着させた。12時間の振とう培養の後，蛍光顕微鏡観察を行った際の様子を Fig. 3-14
に示す。HH細胞は培養液内において分散したファイバーの表面に接着し，伸展してい
る様子が観察された。本実験においては，血管内皮細胞によるファイバー表面の被覆率
は 60%程度であった。この被覆率をさらに向上させるためには，細胞の播種密度や播種
する方法について，さらなる検討を行う必要があるものと考えられる。 
 
 
 
続いて，HH細胞を接着したファイバー束チャンバー内に充填し，かん流培養を行っ
たところ，HepG2 細胞のみをかん流培養した際と同様に安定して送液を行うことが出
来た（Fig. 3-15 (a)）。この結果から，本章で提案する培養系が複数種の細胞を階層的
 
 
Fig. 3-14: (a) Bright field and (b) fluorescence microscopic images showing the 
dispersed HepG2-cell-laden hydrogel fibers attached with endothelial cells (ECs), 
which were stained with red dye.  Scale, 200 µm. 
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かつ精密に配置しつつ共培養を行うことが可能であることを示されたと言える。2日間
のかん流培養後に回収したファイバー束を Fig. 3-15 (b)に示す。ファイバー表面に接着
した HH 細胞によってファイバー同士は接着しており，このファイバー束を培養液中
に浸漬しても，互いに分散しないことが確認された。本手法で使用するハイドロゲルフ
ァイバーは，内部に複数の細胞をその配置を正確に制御しながら包埋することが可能で
あり，肝細胞および非実質細胞をファイバー内に包埋し，共培養を行う研究も過去に行
われてきた 25。本実験では，細胞接着性ペプチドを修飾したアルギン酸をハイドロゲル
材料として利用することによって，ファイバー内部だけでなくファイバーの表面を使用
する新しい培養系を報告した。このようにすることによって，ファイバーの表面に担持
された細胞同士が接着し合うことによって，個々のファイバーを一体化させることが可
能であった。 
さらに，O.C.T. Compound中に組織を包埋し，クリオスタットを用いて作製した凍
結切片を顕微鏡で観察したところ，ファイバー表面を取り囲むように血管内皮細胞が単
層状に接着している様子が確認された。HepG2細胞とHH細胞を判別するために，続
いて免疫組織化学染色によって HepG2 細胞を緑色に染色し観察を行ったところ，
HepG2 細胞はハイドロゲルファイバーの内部において集塊を形成している様子が観察
された（Fig. 3-15 (c)）。 
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一方，HH細胞（赤色に染色）はファイバー間でネットワークを形成し，HH細胞の
接着によって個々のファイバーが繋ぎ合わされている様子が観察された。また，部分的
ではあるが，血管内皮細胞層には複数の管腔構造の形成が見られた。これらの構造は，
培養液を供給するための導管として機能していた可能性が示唆された。また，得られた
導管の大きさは 10-20 µm程度であったことから，肝小葉における類洞と同程度のサイ
ズを有する微小な導管を形成できることを確認した。 
以上の結果から，本章で提案した手法は，肝小葉における重要な要素である，（１）
肝細胞が線形に配列していること，（２）血管内皮細胞および肝細胞による階層的な配
列を有していること，および，（３）組織全体に渡って毛細血管網が存在していること，
の 3つの要素について，生体外において再構築できる手段であると言えよう。本手法に
よって形成した立体的な組織体は，肝細胞を用いた薬剤評価系の構築や，生物学的研究
に応用できるものと考えられる。一方で，上述したように，HH細胞によるファイバー
表面の被覆率は 60%程度であり，血管内皮細胞からなる導管構造を組織全体に渡って
 
 
Fig. 3-15: (a) Fluorescence micrograph showing the packed hydrogel fiber bundle 
with two types of cells.  HH cells were stained with red dye.  (b) Photograph of 
the EC-attached hydrogel fiber bundle after 3 days of perfusion cultivation at 15 
µL/min.  (c) Fluorescence micrograph showing the thin, stained section of the 
hydrogel fiber with two types of cells.  HepG2 cells were stained using anti-
albumin antibody, and cell nuclei were stained blue with DAPI.  White arrows 
indicate void spaces.  Scales, (a) 200 µm, (b) 5 mm, and (c) 50 µm. 
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形成させることは困難であった。今後，実際に導管機能にどの程度流れが生じているか
について，詳細な検討が必要であると考えられる。本手法は微細な導管機能を付与しつ
つ，階層的な構造を形成できるという点で優れた手法であるが，得られた血管化組織を
用いて肝細胞機能を正確に評価するためには，血管内皮細胞をファイバー表面に再現良
く担持させる必要があるため，細胞の播種条件や培養方法についてより詳細な検討が必
要になるものと考えられる。 
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3-5. 結言 
本章では，肝細胞を包埋したハイドロゲルファイバーを単位構造として集積化し，さ
らにかん流培養を行うという，ボトムアップ的手法を用いる新たな肝組織工学的手法を
提案した。本手法で作製した肝組織は，ハイドロゲルファイバーを単位構造として集積
化し，かん流培養により束内部へ培養液を供給することによって，（１）3次元環境に
おいて細胞を高密度に培養しつつ，組織内へ均一に酸素や栄養を供給可能であった。ま
た，酸素濃度測定から，細胞の酸消費により（２）組織内の酸素濃度を動的に制御する
ことも可能であることが判明した。さらに，血管内皮細胞との共培養により，（３）複
数種の細胞が階層的に配列された3次元組織の作製が可能であることを実証した。さら
にまた，本培養系内において培養された細胞の数を測定したところ，4-8 × 106 cells（細
胞密度：~1 × 108 cells/mL）であり，微小な環境内において（４）多量の細胞を高密度
に細胞を培養する，ということも可能であった。以上の結果から，緒言で提示した4つ
の条件全てを満たすことが可能な培養系を作製することができたと考えられる。また，
本手法はファイバーを単位構造として利用することによって，第1章において示した，
生体の肝臓において観察される類洞と同程度のサイズを有する微細な導管を形成する
ことが可能であり，高い細胞密度を維持しつつも，培養液を組織内部へと均一に供給で
きるような構造体を形成できたことから，生体外における肝細胞の培養系として有用で
あると考えられる。 
また，肝細胞の機能面に関しては，供給する培養液の流量によって，酸素消費速度や
細胞の生存率，肝特異的機能に変化が生じることが確認された。一方で，遺伝子発現量
の解析において，肝機能の顕著な向上が認められたのは一部の遺伝子のみ（高流量条件
におけるアルブミンやCYP1A2などの遺伝子発現）であり，機能を向上させることが可
能な培養条件について検討を行う必要がある。 
本章で提案した方法の課題としては，まず，本来は生体内に存在しないアルギン酸を，
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3次元構造を形成し維持するために使用しているという点が挙げられる。肝細胞の機能
向上には，高密度培養や異種細胞との共培養に加え，コラーゲンなどのECM成分の存
在が重要である。本研究では，細胞接着性・細胞親和性の高いRGDペプチドを修飾した
アルギン酸を利用してはいるものの，生体環境における化学的要素を考慮すると，マト
リックス成分の最適化についても検討が必要であると考えられる。また，本手法は生体
の肝小葉で観察されるような複雑な構造を，部分的にではあるが忠実に再現できる優れ
た手法であると言えるが，そのような構造体を作製するために，ファイバーの作製・ボ
トムアップ・かん流培養，といった多段階に渡るプロセスが必要となり，多くの手間が
かかる点も課題である。薬剤アッセイなどにおける実用化という観点からは，実験従事
者に依存せず，より簡便に，かつ再現良く組織を作製することのできる手法が好ましい
と言える。そのため，次章ではこれらの問題点を解決しうる手法として，ボトムアップ
式の組織作製法の利点を活かしつつ，簡便に導管機能を有する3次元組織を作製する手
法を開発することとした。 
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4 章 コラーゲン微粒子を用いた多孔質構造を有する 3 次
元組織のワンステップ作製法の開発 
 
4-1. 緒言 
動物細胞の培養技術の発展に伴い，生体外において個々の細胞から機能的な3次元組
織を組み立てる手法が注目を集めており，創薬における化合物アッセイ用の組織モデル
や，移植可能なバイオ人工デバイスの開発，また将来的には再生医療における移植用組
織の再構築など，様々な分野への応用が期待されている。組織工学において，細胞を3
次元的に組み立てる手法は一般的に，「トップダウン手法」および「ボトムアップ手法」
の2つのアプローチに分けられる。トップダウン手法においては，あらかじめ成型した
3次元的な足場材料に細胞を播種し培養を行う1。一方，ボトムアップ式のプロセスでは，
個々の細胞から小さな単位組織構造を作り，これをさらに集積化することによって，よ
り大きな組織を作製する2,3。これらの3次元細胞培養法は，生理学的に生体環境を模倣
できるものと考えられており，平面的な培養方法と比較して，3次元培養法において細
胞機能や生存率が向上することが，肝細胞や膵細胞をはじめとする様々な細胞種で報告
されてきた4-8。ボトムアップ組織工学の技術に関しても，多細胞スフェロイドの集積化
9-11や細胞シートの積層化12-14など，様々な手法が提案されてきた。例えば，細胞シート
を用いてcmスケールの肉厚な組織を作製するためには，まずは単一細胞レベルの厚さ
を有する細胞シートを，温度応答性培養皿12,15や電気化学的な細胞剥離技術16を用いて
形成させ，その後，得られた細胞シートを，ゼラチンスタンプ17やセルスクレーパー装
置18を用いて積層化させていく。このようにして作製した構造体は，サイズが大きく操
作性も高いため，細胞ベース薬剤アッセイのみならず，再生医療や移植治療などにおい
ても適した生体組織であると言える。その他にも，水性二層分散系の液々界面を利用し
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た細胞の集積化法19やECMを塗布した細胞の堆積法20，磁力を用いた細胞の集積化21な
ど，最先端のボトムアップ技術が報告されてきた。このような技術を駆使することで，
多層状の筋肉組織22,23，心筋組織24，心臓弁25，肝組織26,27，神経組織28など，様々な臓器・
組織モデルの作製プロセスが開発されつつある。 
しかしながら，これらの技術において，ほとんどの場合，組織の形状と組織内の細胞
密度を個別に制御することは困難であった。この問題は，第1章において説明したよう
に，比較的サイズの大きな組織の作製において顕著となり，特に組織の大きさが200 µm
よりも大きくなると，組織の中央付近の細胞は酸欠状態となってしまう29,30。このよう
な問題を解決するために，3次元組織内に導管機能を付与するという試みがなされてい
る。例えば，組織の内部に血管新生を誘導する，あるいは多層状の組織内に毛細血管網
を形成する手法が報告されている24が，複雑な装置やプロセス，またコストがかかる点
が課題となっている。これに加えて，細胞が有する凝集力は，3次元組織の形状や細胞
密度を制御する上で大きな障害となっている。例えば，凝集力が比較的強い細胞を使用
して3次元組織を作製すると，組織全体の形状は培養とともに激しく収縮してしまい，
最終的に1つの小さく高密度な集塊を形成してしまう。一方，凝集力が低い細胞を用い
る場合，細胞の凝集力による収縮は回避できるものの，組織全体の機械的強度と安定性
が不十分になる恐れがある。 
本論文においてはここまでに，ハイドロゲル材料を用いた3次元生体組織の作製方法
を提案してきた。第2章では，主にトップダウン的手法の一つとして，微細な流路構造
を有するハイドロゲルの内部に血管様構造を内包した3次元組織を作製した。一方，第
3章ではボトムアップ的手法として，肝細胞を内包したハイドロゲルマイクロファイバ
ーを集積化することによって，より微細な導管構造を有する3次元組織の作製を実証し
た。しかしながら，これらの手法は，生体内には存在しない材料であるアルギン酸ハイ
ドロゲルを主に使用している。生体内における化学的な要素を模倣するといった観点か
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らは，生体由来の材料，特に細胞外マトリックス（ECM）成分を使用して組織を構築す
ることがより望ましいと考えられる。また，第2章，第3章で提案した手法に共通する課
題として，3次元的な導管を付与するために多段階の煩雑な操作が必要となるという点
が挙げられる。そのため，ECM材料を用いて導管機能を有する3次元組織を，簡便かつ
再現良く作製する新規プロセスを開発する必要がある。 
近年，ECM成分を微細加工し，得られた微小な材料を3次元細胞培養系に添加する研
究が複数報告されている31-34。例えば，直径が100 µm程度のコラーゲンゲルビーズを，
マイクロ流体システムを用いて作製し，細胞の効果的な増殖やより大きな組織の作製の
ための培養担体として利用するという研究が報告されている31。また，コラーゲンやゼ
ラチンからなるマイクロ粒子を細胞と混合して3次元組織を作製する研究も報告されて
いる32,33。これらの手法では，細胞（直径10 µm程度）よりも一回り以上サイズの大き
い粒子を作製しているが，もし，より小さな直径数µmサイズのコラーゲン微粒子を作
製でき，細胞の3次元培養系に利用することができれば，これらの粒子は細胞－ECM間
の相互作用の細胞培養系における形成を可能とするため，細胞の生存率や細胞機能を維
持・向上できるのではないかと期待される。さらに，もしこのような微粒子を組織の内
部に最適な量だけ導入することができれば，上述したような，3次元組織作製における
大きな課題である，（１）組織形態の安定化，（２）組織内の細胞密度制御，（３）導
管機能を有する微細構造の形成，をすべて解決することができるのではないかと考えた。
さらに同時に，細胞－ECM間相互作用と細胞－細胞間相互作用の割合を組織内におい
て制御することで，生体内環境を，化学的および生物学的要因において，より高度に模
倣できるのではないかと考えた。そして，たとえば肝細胞を用いてそのような組織を作
製すれば，肝細胞機能を向上させることができ，特に創薬において有用なツールとなり
うるものと期待された。 
そこで本章では，まず細胞と同程度の大きさを有するコラーゲン微粒子を効率的に作
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製するプロセスの開発を行うこととした。そして，得られた粒子を細胞の足場として用
いることで，細胞密度を制御可能な，比較的肉厚かつ導管機能を有する生体組織を簡便
に作製する新規組織工学的手法を提案することを目的とした。本手法における3次元組
織の作製プロセスを，Fig. 4-1に示す。まず，コラーゲンからなる微粒子を作製し，こ
れを細胞と混合して細胞非接着性培養チャンバー中へ播種する。粒子および細胞はチャ
ンバー表面には接着することなく，細胞と粒子同士が集まり肉厚な複合組織を形成する。
この際，組織内に内包された微粒子の存在によって，細胞－ECM間および細胞－細胞
間相互作用がそれぞれ達成される。さらに，適切な量の微粒子を組織内部に導入するこ
とで，微粒子同士の重なり等により管腔構造が組織内において形成されることが期待さ
れ，この管腔構造が導管として機能すれば組織内における効率的な物質交換が可能にな
ると考えられる。本章においては，NIH-3T3細胞（マウス線維芽細胞株）とHepG2細胞
（ヒト肝がん由来細胞）をモデル細胞として利用し，本手法が細胞の3次元培養法とし
て有用かどうかについて検証を行った。特に，コラーゲン微粒子の大きさや組織内への
導入割合が，3次元組織の形成挙動や多孔性に対して与える影響について評価した。さ
らに，本培養法が細胞機能（生存率・増殖能・薬剤代謝酵素を含む肝特異的機能発現な
ど）に与える影響についても評価を行った。 
 
4-2. 本手法のコンセプト 
Fig. 4-1 に，コラーゲン微粒子を用いた 3 次元組織の作製方法を示す。本研究では，
細胞と同程度の大きさに加工したコラーゲン微粒子を細胞の立体的な足場として利用
する。はじめに，コラーゲン微粒子を細胞と混合した懸濁液を，細胞非接着性の培養ウ
ェル内に播種する。ウェル底面に堆積した細胞および粒子は，互いに接着し集積化する
ことによって立体的な組織が形成される，というものである。コラーゲン微粒子を用い
ない場合には，細胞同士の凝集力によって組織の形状を維持することが困難であるが，
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固体の微粒子の導入割合を調節すれば，粒子の存在によって，組織の形状が維持される
ものと考えられる。 
 
 
 
4-3. 実験 
4-3-1. 主な実験試薬・材料 
・Type I collagen    （from rat tail; Corning, USA） 
・酢酸メチル（MA）    （Wako Pure Chemical, Japan） 
・グルタルアルデヒド（GA）   （Wako Pure Chemical, Japan） 
・ゲニピン（GP）    （Challenge Bioproducts, Taiwan） 
・Agarose I     （Dojindo, Japan） 
・PKH26     （Sigma-Aldrich, USA） 
・PKH67     （Sigma-Aldrich, USA） 
・DMEM     （Sigma-Aldrich, USA） 
・FBS      （Thermo Fisher Scientific, USA） 
・Alamar Blue     （Bio-Rad, USA） 
 
 
Fig. 4-1: Fabrication process of 3D tissues using collagen microparticles as a binder.  
A suspension of cells and collagen microparticles is introduced into a non-cell-
adhesive culture chamber.  The accumulated cells and the particles gather to form 
a porous sheet-shaped tissue.   
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・Direct Red 80     （Sigma-Aldrich, USA） 
・Fast Green FCF    （Sigma-Aldrich, USA） 
・LIVE/DEAD™ Viability/Cytotoxicity kit （Thermo Fisher Scientific, USA） 
・SPG膜     （ SPG direct connector; SPG 
technologies, Japan） 
・温度応答性培養皿    （ UpCell, 12 well, Φ: 21 mm; 
CellSeed, Japan） 
・anti-Ki-67 rabbit monoclonal antibody  （Thermo Fisher, USA） 
・ImmPRESS Reagent, anti-rabbit Ig  （Vector Laboratories, USA） 
・Metal Enhanced DAB substrate kit   （Thermo Fisher, USA） 
 
4-3-2. 細胞培養 
NIH-3T3細胞（マウス線維芽細胞株）およびHepG2細胞（ヒト肝がん由来細胞株）
をそれぞれ実験に使用した。これらの細胞には，10% FBS, 100 U/mL penicillin，お
よび 0.1 mg/mL streptomycinを添加した DMEMを培養液として用い，37°Cの CO2
インキュベーター中で培養した。実験で細胞を使用する際には，細胞を十分に増殖さ
せた後，Trypsin/EDTA 処理によって細胞を回収し，セルストレーナーを用いて不要
な細胞集塊等を除去して得られた細胞懸濁液を使用した。 
 
4-3-3. コラーゲン微粒子の作製 
コラーゲン微粒子の作製方法を Fig. 4-2に示す。本章では膜乳化法および溶媒乾燥法
を利用することで微粒子の生成を行った。具体的な手法としては，最初にコラーゲン水
溶液を，多孔質膜（SPG 膜）を介して極性有機溶媒（酢酸メチル）中へ吐出すること
で，微小なコラーゲン液滴を形成させる。液滴内の水分は，酢酸メチルへと徐々に溶解
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するが，コラーゲン分子は酢酸メチルへ溶解しないため，液滴が脱水されて縮小化する
につれ濃縮が進み，最終的に固体状の微粒子が形成される，という原理である。実験で
はまず，~10 mg/mL の I型コラーゲン酸性水溶液を 0.02 M 酢酸水溶液を用いて最終
濃度が 0.5 mg/mLとなるように希釈した。また，400 mLビーカーに酢酸メチルを 200 
mL添加し，スターラーを用いて 600 rpmで激しく撹拌した。次に，シリンジポンプを
用いて，希釈コラーゲン水溶液を 40−100 µL/minの流量で連続的に押し出し，SPG膜
を介して酢酸メチル中へと導入した。SPG膜の細孔径は，3，5，および 10 µmのもの
を使用した。約 6 mLのコラーゲン水溶液を導入した後，微粒子を含んだ酢酸メチル溶
液を 50 mLの遠沈管に回収し，遠心分離によって微粒子懸濁液を 10 mL程度まで濃縮
した。 
 
 
 
次に，得られた粒子を安定化させるために，微粒子に対して化学的な架橋処理などを
施した。具体的には，（１）2.5% グルタルアルデヒド（GA）/PBS処理（15分），（２）
4 mM ゲニピン（GP）処理（24時間），または（３）酢酸メチルへ浸漬（48-60時間）
 
 
Fig.4-2: Preparation process of cell-sized collagen microparticles using a membrane 
emulsification technique.  Collagen droplets were produced by introducing 
collagen solution through the porous membrane.  The droplets were dehydrated 
by dissolving water within the droplets into the solvent.  The obtained particles 
were stabilized by chemical crosslinking.    
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のいずれかの処理を行った。安定化処理を行った後， 10% FBSを添加した DMEMを
用いてコラーゲン微粒子の洗浄操作を 3回行い，有機溶媒や過剰な架橋剤を除去した。
粒子の大きさについては，顕微鏡を用いて撮影した画像をもとに，ImageJソフトウェ
アを利用して解析した。 
 
4-3-4. 多孔質構造を有する 3 次元シート状組織の作製 
まず，組織を作製するためのチャンバー構造を作製した。具体的には，はじめに，ポ
リジメチルシロキサン（PDMS）を用いた直径 8 mm，深さ 2 mmのチャンバー形状の
鋳型を成型した。次に，3% I型アガロース水溶液を作製した PDMS鋳型上に注ぎ，4°C
で静置することによってアガロースをゲル化させた。その後，PDMS 鋳型からアガロ
ースゲルを剥がしとることによって，アガロースゲルからなるチャンバー構造を得た。
作製したチャンバーは培養実験に使用する前に細胞培養用の培養液に浸漬し，ゲル内の
水分を培養液と十分に交換させた。 
続いて，Fig. 4-1に示す手法を用いて，コラーゲン微粒子と細胞からシート状組織の
作製を試みた。まず，コラーゲン微粒子（平均直径：5 µm）を細胞（NIH-3T3または
HepG2）とともに培養液中に一定の割合で懸濁した。その後，細胞/粒子の懸濁液を培
養チャンバー中に添加し，CO2インキュベーター内で静置培養を行った。細胞の播種密
度は 1.0 × 106 cells/cm2で固定し，粒子および細胞の混合割合（粒子/細胞比）は 0:1, 1:1, 
4:1, 10:1, 20:1と変化させた。培養期間中は顕微鏡および CCDカメラを用いて定期的
に撮影を行い，組織の形態的な変化を観察した。撮影した写真は ImageJソフトを用い
て画像解析を行い，組織の面積を定量的に測定した。なお，細胞培養にあたって，NIH-
3T3細胞は 10% FBSを添加した培養液使用したのに対し，HepG2細胞についてはFBS
の濃度を 1%に低減させて使用した。これは，HepG2細胞の増殖速度を抑制すること，
また，肝特異的な機能発現を促進させることを目的とした。 
- 109 - 
 
 
4-3-5. 細胞の増殖能および生存率の評価 
細胞の増殖能試験では，Alamar Blue assay法を用いて組織を構成する細胞の増殖能
を評価した。具体的にはまず，培養液を交換する際に，新鮮な培養液へ 10%の Alamar 
Blue溶液を添加して培養を行った。12時間の培養後，培養液上清を 100 µLずつ回収
し，プレートリーダーを用いて回収した培養液の蛍光強度を測定した。なお，回収した
サンプルについては，黒色の 96ウェルプレートに導入し，励起波長および発光波長を
それぞれ 550 nmおよび 610 nmに設定して測定を行った。 
細胞の生存率測定においては，5日間組織を培養した後に，組織を構成する細胞を単
一レベルまで分散させるために Trypsin/EDTAを用いて組織を分散させた。次に，分散
処理を行った細胞を PBSで洗浄し，生細胞および死細胞をそれぞれ Calcein AMおよ
び Ethidium homodimer-1（LIVE/DEAD™ Viability/Cytotoxicity kit）を用いて染色
した。その後，位相差または蛍光顕微鏡観察によって細胞の生死を観察し，各培養条件
においてランダムに選択した 5−10 か所の視野内の細胞を 200 個以上測定することに
よって生存率を算出した（n = 4）。 
 
4-3-6. 組織学的解析 
組織内部の構造を観察するために，凍結切片の作製を行った。具体的には，2日間ま
たは 14 日間培養した組織を PBS で 3 回洗浄した後，10%中性ホルマリン緩衝液を用
いて室温で一晩固定処理を行った。その後，10%, 20%, および 30%スクロース/PBS水
溶液へ 1 時間ずつ浸漬することで段階的に溶液を置換した。次に，組織を O.C.T.コン
パウンドに包埋し，-80°Cで凍結した。続いて，クリオスタットを用いて凍結サンプル
から厚さ 5-6 µmの切片を作製し，Direct Redおよび Fast Green試薬を用いて粒子お
よび細胞をそれぞれ染色した。具体的な染色操作としては，まず得られた組織切片をラ
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ススライドに接着させよく乾燥させた後，蒸留水を滴下し再水和させた。余分な水分を
除去した後，混合染色液（0.1% Direct Red + 0.1% Fast Green/ピクリン酸飽和水溶液）
をサンプル上に滴下し，1時間静置した。その後，余分な染色液を 100%エタノールお
よびキシレンで洗浄し，封入剤を用いて封入した。染色した組織切片は光学顕微鏡を用
いて観察を行った。 
次に，組織内における細胞の増殖能を定量評価するために，2日間または 5日間培養
した組織の凍結切片を作製し，Ki-67の免疫組織化学的解析を行った。具体的には，ま
ず，作製した切片を 10 mMクエン酸ナトリウム緩衝液（pH 6.0）で 98°C，10分間処
理を行い，その後 3%ウマ血清/PBS中で 30分間静置することでブロッキング処理を行
った。次に，ウサギ由来抗 Ki-67モノクローナル抗体を反応させ，4°Cで一晩静置した。
抗原抗体反応が終了した後，切片を 0.3%過酸化水素/メタノール中で 30 分間処理する
ことで内因性のペルオキシダーゼ活性を停止させた。さらに，ImmPRESS Reagent, 抗
ウサギ Ig を用いて 30 分間処理を行った後に，西洋ワサビ由来ペルオキシダーゼが標
識された抗体に対してMetal Enhanced DAB substrate kitを用いることで可視化処理
を施した。なお，Ki-67陰性の細胞を識別するために，免疫組織化学染色の後にヘマト
キシリンによるカウンター染色を行った。Ki-67陽性細胞の検出にあたっては，ランダ
ムに撮影した 5-10視野中において最低 200個の細胞を観察し，Ki-67の陽性率を算出
した（n = 4）。 
 
4-3-7. 異なる形状を有する多孔質 3 次元組織の作製 
多層状の組織の作製実験については，まず PKH26および PKH67を用いて細胞をそ
れぞれ赤および緑色に染色した。細胞培養容器としては，温度応答性培養皿（UpCell）
を使用した。異なる色に染色した細胞をそれぞれ粒子と混合し，培養皿へ交互に播種し，
最終的な細胞播種密度が 1.0 × 106 cells/cm2となるように，2層および 3層構造を有す
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る組織を作製した。この際，粒子/細胞比を 4:1 とし，播種プロセスのインターバルを
12時間と設定した。円柱状の 3次元組織の作製にあたっては，直径 2 mm，深さ 3 mm
の円柱構造を有するアガロースチャンバーを作製し，その内部に NIH-3T3細胞および
コラーゲン微粒子を播種し，静置培養を行うことでウェル形状と同等の円柱状組織を形
成させた。 
 
4-3-8. HepG2 細胞を用いた 3 次元組織の作製と肝特異的機能評価 
細胞機能の定量評価を目的として，コラーゲン微粒子および HepG2細胞（粒子/細胞
比＝4:1）からなる 3次元組織を作製し，5日間または 14日間培養を行った。培養終了
後，TRIzolを用いて組織を溶解し，クロロホルムおよび PureLink RNA Mini Kitを利
用して Total RNAの抽出および精製を行った。この際，DNase Iを用いることでサン
プル中のゲノム DNAを除去した。得られた RNAサンプルはNanodropを用いて定量
評価を行い，template として 1 µg を分取した。その後，SuperScript VILO cDNA 
Synthesis Kitを用いて RNAサンプルから cDNAを逆転写し，RT-PCR法によって遺
伝子発現量の定量解析を行った。リアルタイム PCR の実施にあたっては，Taqman 
Gene Expression Assays，Taqman Gene Expression Master Mix，および StepOne 
Plus real-time PCR Systemを利用した。 
また本実験においては，下記の遺伝子を標的として解析を行った：glyceraldehyde-3-
phosphate dehydrogenase（GAPDH），albumin（ALB），ornithine transcarbamylase
（OTC），apolipoprotein A1（APOA1），vascular endothelial growth factor（VEGF），
cytochrome P450 1A2（CYP1A2），2B6（CYP2B6），2C19（CYP2C19），2E1（CYP2E1），
および 3A4（CYP3A4）。相対的 CT法による遺伝子発現量の定量評価を行うにあたり，
本実験では GAPDH を内在性コントロールとして採用した。得られた結果に対して，
IBM SPSS Statistics 22 ソフトウェアを用いることで分散分析およびその後の多重比
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較検定による統計的な解析を行った。なお，多重比較検定においては，Turkey’s HSD
または Bonferroniテストを採用し，有意確率 pが 0.05未満の場合，統計学的に有意な
差があることとした。 
 
 
4-4. 結果と考察 
4-4-1. コラーゲン微粒子の作製 
本研究では，細胞と同程度の大きさを有する微小なコラーゲン粒子を作製する方法と
して，非平衡状態の液滴を用いる微粒子合成法を利用した。また，液滴の生成にあたり，
多量の微粒子を高効率に合成するために，膜乳化法を採用することとした。膜乳化に利
用する多孔質膜については，細孔径を 3，5，および 10 µmのものを用いることで，異
なる大きさの微粒子を作製した。コラーゲンの初期濃度は 0.05%と希薄であるため，有
機溶媒中において液滴内の水分が除去される過程を経ることで，コラーゲン分子が凝集
した，細胞と同程度の大きさを有する微粒子を得ることができる。なお本実験ではさら
に，作製した微粒子を安定化させるために，（１）グルタルアルデヒド（GA）処理，（２）
ゲニピン（GP）処理，および（３）酢酸メチル（MA）処理という 3種類の処理をそれ
ぞれ行った。Fig. 4-3には，3種類の安定化処理をそれぞれ行った微粒子の顕微鏡画像
を示す。微粒子を作製した直後に細胞培養用培養液に浸漬した粒子は，徐々に培養液中
に溶解してしまったのに対し，安定化処理を施した微粒子に関しては，48 時間以上培
養液に浸漬した後も，その形状に大きな変化は見られず安定に保持されることが確認さ
れた。中でも興味深いことに，MA中に保持した粒子は，共有結合による架橋処理を行
わなかったにも関わらず，培養液中における安定性が高かった。これは，有機溶媒（MA）
自体による弱い固定作用の効果であるものと推測される 35,36。 
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Fig. 4-4 (a)に，異なる安定化プロセスを施した微粒子のサイズ分布を示す。GA，GP，
またはMAによる安定化処理を行った微粒子の直径は，それぞれ 5.1 ± 1.6 µm，5.2 ± 
1.1 µm，および 5.4 ± 1.3 µmであり，安定化処理は微粒子の大きさに対して影響を与
えないことが確認された。先行研究において，安定化のための化学的な架橋処理などの
種類が材料の生体適合性，生化学的安定性，あるいは細胞の機能発現に影響を与えるこ
とが知られている 37-39。そのような観点から，目的に応じて最適な安定化プロセスを選
択することが可能であると考えられる。また，Fig.4-4 (b)に示すように，3 µm または
10 µmの細孔径を有する膜を利用し，微粒子を作製した結果，直径がそれぞれ 3.3 ± 1.0, 
10.3 ± 4.1 µmのコラーゲン微粒子を作製することが可能であった。 
以上の結果から，本章では膜乳化法および溶媒乾燥法を利用することで，細胞と同程
度の大きさを有するコラーゲン微粒子を作製する手法を示した。本章で提案した微粒子
作製法は，乳化膜の細孔径を変えることによって微粒子の大きさを制御可能であるほか，
様々な安定化プロセスへ適用可能であることを示した。また，本手法はコラーゲン以外
にも様々な高分子材料への応用が可能であり，本論文の第 2章，第 3章でも使用したア
ルギン酸やゼラチンをはじめ，様々な生体適合性材料を用いて微粒子を調製することで，
微粒子の材料が細胞機能に与える影響等を評価することが可能となるだけでなく，様々
 
 
Fig. 4-3 Microscopic images showing the collagen microparticles stabilized by 
treating with (a) glutaraldehyde, (b) genipin, or (c) incubating in methyl acetate.  
Scale, 20 µm. 
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な用途に応用することがかのうとなるものと期待される。 
 
 
 
4-4-2. コラーゲン微粒子を用いた多孔質構造を有する 3 次元組織の作製 
次に，作製したコラーゲン微粒子を用いて，細胞および微粒子からなる 3次元組織の
作製を行った。まず組織の作製条件や形成挙動を観察するために，NIH-3T3 細胞（マ
ウス線維芽細胞株）を用いて実験を行った。NIH-3T3 細胞は，細胞‐細胞間の凝集力
が比較的強いため，特定の形状に細胞を配置しても，最終的には 1つの凝集塊を形成し
てしまうことが知られている 10,40。まず，コラーゲン微粒子（平均粒子径：~5 µm，安
定化方法：GA 架橋）および NIH-3T3 細胞を混合した懸濁液をアガロースからなる細
胞非接着性培養チャンバーに播種した。Fig. 4-5は，微粒子を添加した組織および細胞
のみからなる組織の形成挙動を示している。初期細胞播種密度は 1.0 × 106 cells/cm2で
あり，これは通常の培養系における 100% confluency（細胞が単層で隙間なく配置した
状態，~1.0 × 105 cells/cm2）の 8−10倍程度の高い値である。また，粒子と細胞の混合
 
 
Fig. 4-4: Size distributions of collagen microparticles prepared using (a) different 
stabilization protocols, and (b) porous membranes with different pore sizes (3, 5, 
and 10 μm).  On average, ~200 particles were evaluated for each condition. 
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比（個数比）は 10:1とした（粒子の初期播種密度：1.0 × 107 particles/cm2）。NIH-3T3
細胞の平均直径 ± SDは 11.7 ± 2.0 µmであったため，本条件下における粒子と細胞の
体積比は~2:1 であったと算出される。細胞および粒子をチャンバー内に播種すると，
それらは数分以内に沈降し，チャンバーの底部に堆積した（Fig. 4-5 (a, d)）。堆積した
細胞および粒子はチャンバー表面には接着せず，均一に混合された状態を保っているこ
とが観察された。このような状態で 1日間培養を行ったところ，細胞および粒子からな
るシート状の組織が形成された（Fig. 4-5 (b, e)）。組織を上から観察したところ，その
形状はチャンバーと同様の円形型であった。微粒子を導入した条件においては，培養 2
日目には細胞−細胞間または細胞−ECM 間の凝集力によって，組織の直径が~8 mm か
ら~5 mmへと若干収縮する様子が観察されたが，円形の組織形状は安定に維持された
（Fig. 4-5 (c)）。一方，微粒子を導入しなかった，細胞のみによって形成された組織に
関しては，組織の劇的な収縮が観察され，培養 2 日目には 1 mm 程度の小さい集塊が
形成された（Fig. 4-5 (f)）。これらの結果から，コラーゲン微粒子が 3次元組織の形態
維持において大きな効果を有することが実証された。一般的に，細胞のみを細胞非接着
性容器に播種すると，細胞同士の凝集力や接着力によって，組織の表面積が最も小さく
なるように凝集し，球状の集塊を形成することが知られている。コラーゲン微粒子を組
織内に導入することによって，微粒子が細胞間のバインダーとして働き，また細胞
−ECM間の相互作用形成を促す一方で，細胞－細胞間の凝集を抑制した結果，上記のよ
うな現象が引き起こされたものと考えられる。 
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続いて，粒子/細胞比が組織の形成挙動に与える影響について評価を行った。Fig. 4-6
および Fig. 4-7にはそれぞれ，直径 5 µmのコラーゲン微粒子を異なる粒子/細胞比（0:1 
~ 20:1）で導入して作製したシート状組織の画像，および組織の相対面積の経時的変化
を表したグラフをそれぞれ示す。粒子/細胞比の違いによらず，細胞（および粒子）をチ
ャンバーに播種してから 1日以内に組織が形成され，その相対面積は，チャンバーの面
積の 50%以下まで減少した。また，組織のサイズは粒子/細胞比に依存し，微粒子の導
入割合が多い条件ではより大きな組織が形成されることが分かった。さらに，組織は培
養とともに徐々に収縮したが，培養 3−5 日目にはほぼ一定の相対面積に収束すること
が確認された。粒子/細胞比が 4:1よりも粒子個数割合が多い条件においては，組織の形
態は少なくとも 1週間にわたって安定に維持されていた。特に，粒子/細胞比が 10:1あ
るいは 20:1の条件では，より平滑でしわの無いシート状組織が得られた。また，粒子/
 
 
Fig. 4-5: Photographs showing the formation behaviors of NIH-3T3 cell tissues (a−c) 
with or (d−f) without using collagen microparticles (average diameter of ~5 μm).  
(a, d) Photographs immediately after seeding; (b, e) after 1 day of cultivation; and 
(c, f) after 2 days of cultivation and recovery from the chamber.  The particle/cell 
ratio was 10:1.  Scale bar, 2 mm. 
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細胞比が 20:1の場合，組織の相対面積は~40%，組織直径は 5 mm程度で一定となるこ
とが分かった。一方，粒子/細胞比が 0:1, 1:1の条件では，シート状の形態は維持されず
微小な集塊が形成された。これらの結果から，コラーゲン微粒子の添加量が増加するに
したがって細胞−細胞間の相互作用が相対的に低下したものと考えられ，このことが粒
子の導入割合が多い条件において組織の収縮が抑制されたことに対する主要な要因の
一つであると考えられる。そのため，粒子/細胞比は組織の形状を制御・維持するための
重要な因子であるということが示された。なお注記すべきこととして，細胞の初期播種
密度が 5.0 × 105 cells/cm2よりも低い条件で組織を作製した場合，シート状の 3次元組
織は形成されたものの，上面から観察した際の組織に多数の断裂部が生じ，培養期間中
に組織が破断してしまうことが多かった。したがって，本章で提案する組織作製法にお
いては，一定数以上の細胞・粒子密度とすることが重要であることが確認された。 
 
 
 
 
 
Fig. 4-6: Thick porous tissues of NIH-3T3 cells prepared under different particle/cell 
ratio conditions at Day 2.  The particle/cell ratios were: (a) 1:1; (b) 4:1; and (c) 20:1. 
Scale bar, 2 mm. 
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また本手法は，粒子/細胞比を適切な値に設定することによって，チャンバー形状に依
存して様々な形状を有する組織を作製することが可能である。一例として，円柱状のチ
ャンバーを用いて作製した 3次元組織を Fig. 4-8に示す。直径 2.0 mm，深さ 3.0 mm
の円柱状のアガロースウェル内に粒子および細胞を 10:1 の割合で播種したところ，培
養 1日後に直径 1.2 mm，高さ 1.8 mmの円柱形状を有する立体組織が形成された。こ
の結果から，チャンバーの形状を制御することによって組織の 3次元形状を制御できる
ことが確認されたため，本手法を用いることで，用途に応じた様々な形状の立体的組織
を作製することが可能であると考えられる。 
 
 
 
Fig. 4-7: Time-course change of the relative area of the sheet-shaped tissues formed 
under different particle/cell ratio conditions.  The area of the chamber (50 mm2) 
was standardized to be 1.0.  Collagen particles with an average size of ~5 µm, 
stabilized with GA, were used. 
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次に，使用する微粒子の大きさが組織形成に与える影響について評価を行った。本実
験では，大きさの異なるコラーゲン微粒子（平均直径：3または 10 µm）を異なる粒子
/細胞比（1:1 − 20:1）で混合し，培養することによって組織形成挙動を観察した。Fig. 
4-9 には，2 日間培養を行った各条件の組織を顕微鏡画像を示す。直径 3 µm の微粒子
を使用した場合，粒子/細胞比の大小に関わらず激しく収縮してしまい，安定的にシート
状の組織を得ることができなかった（Fig. 4-9 (a, b)）。一方，微粒子の大きさが 10 µm
の場合，微粒子の導入割合が比較的少ない条件でも組織の収縮は抑制され，4:1の条件
では組織の相対面積を 50%以上に保つことが可能であった（Fig. 4-9 (c, d)）。微粒子の
体積のみを考慮すると，3 µmの微粒子を 20:1の粒子/細胞比で導入する条件と 5 µmの
微粒子を 4:1の比で導入する条件ではコラーゲン微粒子の体積はほぼ等しくなるが，組
織の収縮度合いは大きく異なった。このような違いから，微粒子の大きさによって組織
形成に最適な粒子/細胞比が異なることが明らかとなった。また，より大きな微粒子を用
 
 
Fig. 4-8: Photographs of the millimeter-scale tissues prepared (a) with and (b) without 
using collagen microparticles at Day 5, and recovered from the cylindrical chambers 
(diameter of 2.0 mm, depth of 3.0 mm).  NIH-3T3 cells were used.  In (a), collagen 
microparticles crosslinked with GA, with an average diameter of 5 μm were used at the 
particle/cell ratio of 10:1. Scale bar, 2 mm. 
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いることで，組織の収縮抑制効果が高くなることが示された。 
 
 
  
 
 
Fig. 4-9: Photographs of prepared tissues of NIH-3T3 cells incorporating collagen 
particles with different diameters at different particle/cell ratios at day 2.  The 
average particle sizes were (a, b) 3 µm, and (c, d) 10 μm.  The number-based 
particle/cell ratios were (a) 4:1; (b) 20:1; (c) 1:1; and (d) 4:1.  Scale bar, 2 mm. 
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4-4-3. 3 次元組織内における細胞の増殖能の評価 
次に組織内における細胞の増殖挙動および生存率の評価を行った。Fig. 4-10 に，異
なる粒子/細胞比条件で作製したシート状組織内における NIH-3T3 細胞の増殖特性を
示す。増殖特性解析において Alamar Blue assay法を用い，粒子/細胞比が 0:1, 4:1, 10:1
となる 3条件において 5日間培養を行い，経時的変化を評価した。本解析法は，組織内
の細胞数と相関性のある細胞の呼吸活性（Alamar Blue が細胞によって還元され呈色
する）を定量化することで，組織内の細胞増殖挙動を評価することが可能である。微粒
子を導入しない条件（0:1）については，Alamar Blueの還元シグナル強度は培養とと
もに低下していくことが確認され，細胞数が減少したことが示唆された。この結果は，
組織形成の初期過程において細胞密度が急激に上昇してしまい，組織内の細胞に対し酸
素や栄養分を供給しにくくなったためであると考えられる。 
前述のように，一般的に細胞集塊（スフェロイド）のような細胞密度が高い 3次元組
織においては，組織の中心付近の細胞が壊死してしまうという課題から，組織サイズに
おいて上限値が存在していることが知られている。本実験においても，組織内に粒子を
導入しない場合には，通常の細胞集塊と同様の結果が得られたと言える。一方で，コラ
ーゲン微粒子を利用し，粒子/細胞比を 4:1とした場合，細胞の呼吸活性は培養中におい
ても維持され，一定の向上も認められた。さらに，粒子/細胞比が 10:1の場合，細胞の
呼吸活性はより向上し，培養 1 日目から 5 日目にかけて細胞数が 40%近く増加したこ
とを示す結果が得られた。以上の結果から，微粒子を導入することによって，細胞増殖
を促進するような好影響を与える可能性があることが示唆された。 
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次に，Alamar Blue assayとは異なる細胞の増殖能力を示す指標として，Ki-67の免
疫組織化学染色を行った（Fig. 4-11）。Ki-67は，細胞周期関連核タンパク質であり，細
胞が増殖を休止している場合には発現しないため，細胞増殖のマーカーとして利用され
ている。微粒子を導入した条件（粒子/細胞比 = 10:1）においては，組織の内部におい
ても Ki-67陽性の細胞が存在することが確認された。一方，細胞のみからなる組織に関
しては，組織表面付近においては Ki-67陽性細胞の存在が認められたものの，組織の内
部においては，Ki-67陽性細胞はほとんど観察されなかった。また，組織内の細胞の Ki-
67 陽性率を算出したところ，コラーゲン微粒子を導入した条件，細胞のみで培養した
条件ではそれぞれ 55-60%および 15-20%であり，微粒子を用いた条件において有意に
高い値が示された。この結果は，Alamar Blue assayの結果ともよく一致し，組織内に
コラーゲン微粒子を導入することによって細胞の増殖や伸展が促進されたことを示し
ている（Fig. 4-12）。 
 
 
Fig. 4-10: Time course change of the cell numbers represented by the respiratory 
activity measured by Alamar Blue assay.  Each data point is the mean ± SD from 
four individual samples. *p < 0.05, **p < 0.01 compared to the control group (the 
particle/cell ratio of 0:1). 
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Fig. 4-11: Histological observation of tissue cross sections composed of NIH-3T3 
cells and collagen microparticles (average diameter of 5 µm, stabilized with GA).  
The particle/cell ratio was (a) 10:1; (b) 0:1.  Ki-67 positive cells were stained with 
brown (indicated by red arrows).  Green arrows indicate Ki-67 negative cells, 
which was stained with hematoxylin. 
 
 
Fig. 4-12: The ratios of Ki-67 positive cells inside the tissues prepared with the 
particle/cell ratio of 0:1 or 10:1.  The ratios were evaluated by counting the Ki-67-
positive and -negative cells.  Each data shows the mean ± SD from 4 individual 
samples. **p < 0.01. 
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4-4-4. 3 次元組織内における細胞生存率の評価 
次に，LIVE/DEADTM Viability kitを用いて 3次元組織内の細胞生存率の評価を行
った。Fig. 4-13に，異なる粒子細胞比で作製したシート状の 3次元組織を 5日間培養
した後の細胞生存率を示す。粒子/細胞比が 10:1および 0:1の条件においては，それぞ
れ約 92%および 80%の細胞が生存していることが確認され，組織内に粒子を導入する
ことによって生存率が有意に向上することが明らかになった。この結果から，コラーゲ
ン微粒子を組織内に一定量以上導入することは，3次元組織の形態維持だけでなく，組
織内の細胞の生存率や増殖能を維持するという観点からも重要な役割を果たしている
ことが示唆された。 
 
 
 
一般的に，集塊（スフェロイド）を形成する細胞培養法においては，その内部での細
胞密度は極めて高くなり，接触阻害によって細胞増殖が抑制されてしまう。一方で，本
研究で提案した 3次元組織構築手法においては，コラーゲン微粒子が細胞の接着や伸展
 
 
Fig. 4-13: Evaluation of the cell viability after 5 days of cultivation.  Each data 
point is the mean ± SD from four individual samples. *p < 0.05, **p < 0.01 
compared to the control group (the particle/cell ratio of 0:1). 
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を補助し，細胞増殖を促進する役割を果たすという点で有用であると考えられる。ただ
し，初代肝細胞のように通常は生体外において増殖しない細胞を利用する場合には，粒
子の導入割合が高すぎる，あるいは粒子サイズが大きすぎる条件では，細胞－細胞間の
相互作用が阻害され，十分な細胞機能が発揮されなくなってしまうことが危惧される。
そのため今後は，使用する細胞の種類や用途によって適切な条件を見極めることが重要
であると言える。 
さらに，シート状組織だけでなく，比較的大きな組織体として，ミリメートルスケー
ルの大きさを有する円柱状組織を作製し，同様に生存率を評価した。結果として，微粒
子を使用しなかった条件については，培養とともに生存率が低下し，培養 5 日目には
70%未満となったのに対し，微粒子を粒子/細胞比を 10:1として導入した条件において
は，培養 5 日目においても約 85%の細胞が生存しており，粒子を用いない条件とは有
意に差が生じていることが確認された（Fig. 4-14）。 
 
 
 
 
Fig. 4-14: Evaluation of cell viability after 2 or 5 days of cultivation for NIH 3T3 
tissues prepared with and without using the particles.  Each data shows the mean 
± SD from 4 individual samples.  **p < 0.01. 
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4-4-5. 組織断面の観察 
次に，組織内部構造を観察するために，組織断面を作製し染色を行った。異なる粒子
/細胞比で作製した組織を 2日間培養した後，凍結切片を作製し，Direct Redおよび Fast 
Greenを用いて，組織内の粒子（コラーゲン分子）を赤色に，細胞を緑色に，それぞれ
染色した。また，細胞の播種密度を変化させ（1.0 or 2.0 × 106 cells/cm2），組織の厚さ
に与える影響を評価した。組織断面の観察結果を Fig. 4-15に示す。細胞および粒子は
組織全体にわたってほぼ均一に分散していることが確認された。また，細胞および粒子
は組織内に高密度に充填されてはおらず，組織断面には微小な管腔構造が多数存在して
いた。また，微視的な観察によって，細胞は微粒子に接着し，微粒子間をつなぐような
形で独特な 3次元的なネットワークを形成しており，結果として組織の構造を維持して
いる様子が確認された。このような構造が形成されるメカニズムとしては，細胞同士の
接着力およびコラーゲン微粒子との接着力という二つの力のバランスが重要な因子と
なっていることが推察される。つまり，一つの粒子に対して二つ以上の細胞が別々の方
向に引っ張り合うことによって，組織全体に渡って空隙（導管）が張り巡らされた組織
が形成されている，ということである。また，組織の表面部分には細胞が単層の被膜を
形成している様子が観察された。これは，最も酸素や栄養が供給されやすい表面におい
て細胞の増殖および伸展が特に活性化され，その結果緊密な単層膜が形成されたものと
考えられた。 
粒子/細胞比の影響については，比が 4:1の条件では，大半の細胞は隣り合った細胞と
接着し，粒子についてもほとんどが細胞によって覆われていた。粒子/細胞比が 10:1の
場合，組織内部における細胞密度はより低く，より大きな管腔構造が形成されていた。
一方，細胞のみを用いて作製した細胞集塊に関しては，細胞が強く凝集し，密に充填さ
れていた。以上のような断面観察における細胞密度の差は，粒子導入量を変化させた際
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に，組織内における細胞増殖の余地に差があったことや，栄養分や酸素の拡散しやすさ
に差があったことを示唆しており，これらの管腔構造が導管として機能したことによっ
て，細胞生存率がより高い値で維持されたものと推察される。また，シート状組織の厚
さを測定したところ，粒子を導入した条件下において，組織の厚さは 100−150 µm程度
であった。なお特筆すべきこととして，細胞の播種密度を 2倍に増加させた条件では，
組織の厚さは 20%程度増加しただけであった（Fig. 4-15 (b)）。細胞密度を 1.0 × 106 
 
 
Fig. 4-15: Histological observation of the cross sections of the NIH-3T3 cell tissues 
prepared under different particle/cell ratio conditions; 5-μm particles, stabilized by 
GA, were used. The particle/cell ratios were (a, b) 4:1, and (c) 10:1, and the initial 
cell densities were (a, c) 1.0 × 106 cells/cm2, and (b) 2.0 × 106 cells/cm2. (d) Control 
tissue sample prepared without collagen microparticles (the initial cell density was 
1.0 × 106 cells/cm2). Cells and particles were stained with green and red, 
respectively.  Scale bar, 50 μm. 
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cells/cm2および 2.0 × 106 cells/cm2として作製した組織の直径はそれぞれ 4.3 mmおよ
び 5.1 mm であったことから，組織の体積は後者が 1.7 倍程度大きいと推測されたた
め，細胞密度は 30%ほど増加したものと考えられた。これらの結果から，粒子/細胞比
や細胞の初期播種密度を変更することによって，組織の外形だけでなく，細胞の密度や
導管の大きさといった組織の内部構造に対しても影響を与える可能性が示唆された。 
これまでにも，細胞シートの積層化 17,41-43や ECMナノフィルムをコートした細胞の
集積化 20など，ボトムアップ組織工学手法を用いて肉厚な 3 次元組織を作製する手法
が報告されてきた。たとえば，細胞シートの積層化プロセスは ECM層が積層化した細
胞シート間に保持される，という観点において非常に有用な手法である 41,42。しかしな
がら，形成できる組織の厚さには制限があり，多数のシートを積層しても，結局内部の
細胞が壊死してしまうため，通常 20−50 µm程度の厚さの組織となってしまうという報
告例もある 44。そのような手法と比較すると，本研究で提案する手法は非常にシンプル
なプロセスでありながら，細胞および粒子を播種するというワンステップの操作によっ
て比較的肉厚な組織を形成することが可能であるという点で優れた手法であると言え
る。また，微粒子を導入することで組織形状を安定に維持することができ，さらに，培
養チャンバーに接着させずに浮遊した状態で組織を形成することができるため，複雑な
装置などを用いることなく組織を培養容器から簡便に回収することも可能となる。以上
のような利点があるため，細胞をベースとした各種機能評価を行う上でも優れたシステ
ムであると言える。 
さらにまた，組織の内部には多数の均一な管腔構造が形成されていることが確認され，
このような構造は導管として細胞の増殖や栄養分・酸素の拡散において効果的な働きを
するものと期待される。なお，組織内に形成された導管に対し，流れを付与するために
は，第 2章および第 3章のようにかん流培養を行う必要がある。その場合，単に細胞非
接着性の培養チャンバーに播種するのではなく，第 3章で用いたような，かん流用チャ
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ンバーを新規に設計する必要があり，流れを付与した際においても（１）微粒子および
細胞をチャンバー内に保持できるような機構を有し，（２）組織内へ流れが均一に生じ
るように，細胞および粒子を高密度にパッキングできること，を満たす構造とすること
が必要であると考えられる。また，細胞を系内に高密度に充填すると，圧力損失が高ま
ることが予想されるため，かん流用チャンバーの設計だけでなく，細胞および粒子の導
入方法や，その他組織の作製条件に付いて，最適化を行う必要があると予想される。 
 
4-4-6. 多層状組織の作製 
上述した実験では，細胞と粒子を混合し播種するだけで，肉厚な組織が形成できるこ
とを実証したが，この播種のプロセスを繰り返すことで，多層状の，より複雑な形状の
組織を形成することも可能である。そこで，非接着性のチャンバーではなく，細胞接着
性の培養皿を利用することで，コラーゲン微粒子を含む多層状組織の作製を試みた。こ
の場合，細胞非接着性容器を使用する場合とは異なり，組織は培養容器底面に固定され
るため，組織を形成した後に異なる種類の細胞を逐次的に播種することによって，多層
構造を有する組織が作製できると考えられる。このようなコンセプトを実証するために，
本実験では 2層または 3層構造を有する組織を作製した。具体的には，平均直径 5 μm
のコラーゲン微粒子（GA架橋処理）を NIH-3T3細胞（赤色または緑色に染色）と 4:1
の粒子/細胞比で混合し，温度応答性培養皿上に段階的に播種し，培養を行った。培養 2
日後における多層状組織の断面の様子を Fig. 4-16に示す。温度応答性培養皿とは，温
度を変化させることで表面の親疎水性が変化するため，酵素処理などを行うことなく，
細胞を基材から脱離させることができる培養皿である。組織を形成した後に，温度を
37°C から 20°C に下げたところ，組織が容器から剥離し，容易に回収することができ
た。組織が容器底面から剥離すると，直ちに収縮していく様子が観察され，容器の底面
積の 90%程度まで直径が減少した。断面観察によって，異なる色に染色された細胞の層
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を明確に区別することができ，少なくとも 2日間の培養では細胞同士の遊走等によって
層状構造が崩れてしまうことはなかった。また，細胞非接着性のチャンバーを用いた実
験の結果と比較すると，組織の水平方向への収縮が抑制されたため，粒子/細胞比および
細胞播種密度が同等の条件においても，比較的薄い（厚さ：70−80 μm）3 次元組織が
形成されることを確認した。この結果は，水平方向における細胞間の凝集力が，培養容
器に接着する細胞によって緩和されたことが原因であると考えられる。本実験において
は，NIH-3T3 細胞のみを 2 色に染め分け，それぞれ各層を構成する細胞として用いる
ことで多層状組織を作製する実証実験とした。今後は，異なる細胞腫の細胞を用いて同
様に多層状の組織を作製することによって，例えば皮膚組織やその他上皮組織を模倣し
た生体組織を作製することも可能となることが期待される。 
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4-4-7. HepG2 細胞を用いた 3 次元組織の作製 
続いて，本手法によって細胞ベースアッセイにおいても有用な組織を作製できること
を実証するために，肝組織を模倣した 3次元組織の作製を試みた。本実験では，肝細胞
モデルとして広く利用されている細胞である，HepG2細胞を利用した 4,44-46。先行研究
において，HepG2細胞は細胞間の相互作用が十分に達成される 3次元的な培養条件に
おいて，肝特異的機能が向上することが報告されている 4,44。しかしながら，前述のよ
うに，例えば細胞集塊のような細胞密度が高い組織を作製すると，組織中心付近の細胞
は酸素や栄養が十分に供給されず，酸欠状態に陥ってしまう 30。そのため，そのような
 
Fig. 4-16: Bright-field and fluorescence micrographs showing the cross sections of 
the distinct-layered tissues of NIH-3T3 cells; (a, b) double-, and (c, d) triple-layered 
structures.  Tissues were recovered from temperature-responsive dishes after 2 
days of cultivation.  Scale bar, 100 μm. 
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組織を作製する際には，拡散速度が十分に担保できる大きさとして，組織の大きさを
200 µm以下に設計する，あるいは組織内に酸素や栄養分を供給することが可能な導管
を付与する必要がある。本研究では，コラーゲン微粒子を細胞とともに集積化させるこ
とによって，内部に導管機能を付与した組織を作製し，その機能を評価することとした。
HepG2細胞の培養にあたっては，平均直径 5 μmのコラーゲン微粒子の細胞を粒子/細
胞比＝4:1で混合することで組織を作製した。また，生体材料に対する架橋プロセスが
細胞の接着や増殖能などに影響を及ぼすことが先行研究において報告されているため
47,48，本実験では，GA，GP，またはMAによる安定化処理をそれぞれ行った粒子を使
用し，安定化プロセスの違いが細胞機能に与える影響について評価した。なお，NIH-
3T3細胞を用いた実験のように，細胞が増殖をしてしまうことは機能評価系としては望
ましくないため，培養液中の FBS 濃度を 10%から 1%に減少し，細胞の増殖を抑制し
た。 
Fig. 4-17には，HepG2細胞（および粒子）からなるシート状組織の顕微鏡画像を示
す。NIH-3T3細胞の場合とは異なり，HepG2細胞の集塊は粒子の存在の有無にかかわ
らず劇的な収縮が発生しなかったため，すべての条件においてシート状の形状を持った
3次元組織を作製することができた（Fig. 4-17 (a)）。これは，HepG2細胞の凝集力が，
NIH-3T3 細胞と比べて弱いためであると考えらえる。また，粒子を導入して作製した
組織の直径は 5.5−5.7 mmであり，細胞のみで作製した組織（~6.0 mm）よりもむしろ
小さくなっていることが確認された。 
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形成した組織を 5日間培養した後，凍結切片を作製した断面観察を行った。結果とし
て，粒子の有無にかかわらず，組織内には微小な管腔構造が存在し，NIH-3T3 細胞の
場合よりも細胞密度は低い状態であった。なお，細胞のみから組織を作製した場合には，
個々のHepG2細胞の形態は球に近い状態であった。一方で，微粒子を導入した条件に
おいては，細胞は組織全体に比較的均一に分散していたが，微粒子近傍において若干の
凝集が確認され，その結果として比較的大きな管腔が形成されていることが，微粒子を
 
 
Fig. 4-17: Photographs of the HepG2 cell tissues after 5 days of cultivation (a) 
without or (b−d) with collagen microparticles. Three types of particles stabilized by 
different processes were employed: (b) GA, (c) GP, and (d) MA.  The particle/cell 
ratio was 4:1 for panels (b)−(d), and the average particle size was ~5 μm.  Cells 
and particles were stained with green and red, respectively.  Scale bar, 2 mm. 
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用いない条件との違いとして観察された（Fig. 4-18）。以上の結果から，HepG2細胞の
場合，細胞－細胞間の接着力・凝集力よりも，細胞−ECM（粒子）間の凝集力の方が相
対的に強く，このことが粒子の存在する培養条件において組織の凝集が促進された原因
となったものと考えられる。この結果は，細胞−細胞間の相互作用と細胞−ECM間の相
互作用の両方が，一つの組織内で共存していることを示している。実際，生体内の肝組
織においても，肝細胞には同種の細胞同士で接触している頂端部と，ECMと接触して
いる基底部が存在しているため，本章で提案する培養法における形態的・組成的な特徴
は，生体内の肝組織をよく模倣していると言うことが出来る。 
 
 
  
 
 
Fig. 4-18: Cross sections of the HepG2 cell tissues (e) without and (f) with collagen 
particles (stabilized by GA) at day 5.  Cells and particles were stained with green 
and red, respectively.  Scale, 50 μm. 
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4-4-8. HepG2 細胞の肝特異的機能評価および長期培養の影響評価 
次に，定量的 RT-PCR法を用いて組織内における HepG2細胞の肝特異的機能を評価
した。Fig.4-19 には培養 5 日後に肝特異的遺伝子の相対的発現量を評価した結果を示
す。肝特異的機能の指標として用いられる遺伝子ターゲットである，albumin（ALB），
apolipoprotein A1（APOA1)，および ornithine transcarbamylase（OTC）については，
微粒子を導入することによって遺伝子の発現量が増加する傾向にあり，粒子の安定化方
法の違いによる影響は見られなかった。これらの遺伝子発現量が増加した要因としては，
①コラーゲン微粒子が細胞－ECM間相互作用を達成させたこと，②粒子の導入によっ
て生じた管腔構造が導管として機能し，酸素や栄養の効果的な供給を達成したことが推
察される。特に，②の酸素供給に関しては，vascular endothelial growth factor (VEGF)
の定量結果についても同様の推察がなされる。VEGFは，酸素が欠乏した状態の細胞に
よって産生される増殖因子であり，血管新生を促す因子である。これまでにも，スフェ
ロイドの大きさが VEGF の発現量と相関関係にあることが報告されており，細胞の周
囲が酸欠状態に近い状態である場合にその発現量が向上することが知られている 49。
Fig. 4-19 (d) に示すように，VEGF の発現量は微粒子を添加していない条件の方が低
い値となった。これは，コントロール条件の組織内部において細胞がより酸欠状態にな
っていたために，VEGFの発現量が増加したものと考えられる。 
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また，主要な薬剤代謝酵素群である cytochrome P450群のうち 5種の遺伝子につい
ても，同様に発現量の評価を行った（Fig. 4-20）。興味深いことに，これらの遺伝子に
ついては安定化処理に用いた化学物質の種類によって遺伝子発現量に差が生じ，特に
GPを安定化処理に用いた条件では，いくつかの遺伝子についてコントロール群との間
に統計学的な有意差が確認された。近年，GPで処理した生体材料が，他の化学的な架
橋剤で処理したものと比較して，HepG2 細胞に対してより良い影響を与えるという先
行研究が報告されている 40。また，GPは，コラーゲン分子の有する細胞接着性を損な
うことなく，安定化を行うことができることが知られており，本章における上記のよう
な結果も，これらの既報告内容と同様の影響によるものであると考えられる。 
 
 
 
Fig. 4-19: Gene expression assays of hepatocyte-specific genes of HepG2 tissues at 
day 5, as evaluated by quantitative RT-PCR.  Three different types of the collagen 
particles, stabilized either by GA, GP, or MA were used.  (a) ALB, albumin; (b) 
APOA1, apolipoprotein A1; (c) OTC, ornithine transcarbamylase; (d) VEGF, 
vascular endothelial growth factor.  GAPDH was used as the internal control for 
relative quantitation.  The relative expressions were normalized to that of the 
control tissue formed without using collagen particles.  Each data item shows the 
mean ± SD of 4 individual samples.  *p < 0.05, **p < 0.01 compared to the control 
group without using the particles. 
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これらの結果をもとに，続いてHepG2細胞および GP処理を施したコラーゲン微粒
子を用いて作製した組織をより長期間（2週間）培養し，同様に遺伝子発現解析を行っ
た。Fig. 4-21に示すように，いくつかの遺伝子（APOA1や CYP1A2）については，そ
の発現量に大きな変化は見られなかった。一方で，そのほかの遺伝子に関しては長期培
養することによって遺伝子発現量が向上する傾向がみられ，特に ALB，OTC，CYP2B6，
CYP2E1については，5日目から 14日目までに遺伝子発現量が顕著に増加しているこ
とが確認され，組織内における肝機能の成熟化が示唆された。 
 
 
 
Fig. 4-20: Gene expression assays of CYP1A2−CYP3A4, cytochrome p450 1A2−3A4 
genes of HepG2 tissues at day 5, as evaluated by quantitative RT-PCR.  Three 
different types of collagen particles, stabilized either by GA, GP, or MA were used.  
GAPDH was used as the internal control.  The relative expressions were 
normalized to that of the control tissue formed without using collagen particles.  
Each data item shows the mean ± SD of 4 samples.  *p < 0.05, **p < 0.01 compared 
to the control group without using particles. 
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続いて長期培養を行った組織の断面観察を実施し，組織内における粒子の安定性を評
価した（Fig. 4-22）。NIH-3T3細胞を用いた組織については，培養期間や粒子の安定化
方法によらず，粒子は組織内部で安定に保持されていた（Fig. 4-22 (a-c)）。一方で，
HepG2 細胞を用いた組織においては，GP および MA によって処理を行った粒子は，
組織内部において徐々に分解され，消失・減少している様子が観察された（Fig. 4-22 (d-
f)）。これは，がん細胞である HepG2 細胞がたんぱく質分解酵素である
metalloproteinase を生産し，コラーゲンを分解していた可能性が主な理由として考え
 
 
Fig. 4-21: Expressions of hepatocyte-specific genes of HepG2 cell tissues at Days 5 
and 14, evaluated by quantitative RT-PCR.  Collagen microparticles with an 
average diameter of 5 μm, stabilized by GP, were used.  The particle/cell ratio was 
4:1.  GAPDH was used as the internal control.  The relative expressions were 
normalized to those of the control tissues prepared without using collagen particles 
at Day 5.  Each data shows the mean ± SD of 4−6 individual samples.  **p < 0.01 
compared to the control group without using particles. 
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られる。微粒子を足場として安定に保持するためには，より強力な安定化処理方法であ
る GA処理を採用する必要があるが，一方で，よりマイルドな安定化処理を行った粒子
を用いることで，細胞自身の力によって，組織内におけるコラーゲン等の細胞外マトリ
ックス成分を再構成できる可能性を示した結果であるとも考えられる。 
以上の結果から，コラーゲン微粒子を導入することによって肝細胞の機能に好影響を
与えることを確認した。また，微粒子の化学的な安定化処理の種類が肝機能に与える影
響について評価することができ，組織に対する化学物質（特に薬剤など）の影響を評価
するといった，細胞ベース評価系への実用可能性を示唆することができた。一方で，本
培養手法をより実用的な生物医学分野へ応用していくためには，初代培養細胞の利用や，
生体内に存在する多種多様な ECM成分からなる粒子の適用などを行うことで，本手法
の実用性を証明していくことが必要であり，今後の課題となると考えられる。 
 
- 140 - 
 
 
 
 
Fig. 4-22: Histological observation of the cross sections of the tissues at Day 14.  
Cells and particles were stained with green and red, respectively.  (a-c) NIH-3T3 
cell tissues incorporating collagen microparticles with the initial particle/cell ratio 
of 10:1.  (d-f) HepG2 cell tissues incorporating the collagen microparticles with 
the initial particle/cell ratio of 4:1.  Three types of particles prepared by different 
stabilization processes were used; (a, d) GA, (b, e) GP, and (c, f) MA.  Particles 
with an average diameter of 5 μm were used.  Scale bar, 20 µm. 
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4-5. 結言 
本章では，コラーゲン微粒子を細胞とともに集積化することで 3次元組織を作製する
新規組織工学手法を提案した。コラーゲン粒子は細胞をつなぎとめるバインダーとして
機能することで，組織の 3次元形状を維持することが可能であった。また，粒子の導入
によって組織内に微小な導管が形成されることを新たに見出し，細胞のみで作製した組
織と比較して，より効果的に栄養分や酸素を供給でき，その結果，細胞の増殖特性や生
存率，肝細胞の機能等を向上させることが可能であったと考えられる。また，組織の作
製条件として粒子の大きさや導入割合，粒子の安定化方法などについて詳細な評価を行
い，組織の形成挙動や細胞機能に対して大きな影響を与えることを確認した。 
本手法は，第 3章や第 4章で使用したハイドロゲル材料や，特別な装置等を使用する
ことなく，微小な多孔質構造を有する組織をワンステップで作製することが可能であっ
た。本章においては，単一の細胞からシート状あるいは円柱状の比較的肉厚な 3次元組
織を作製することで，導管機能を付与するだけでなく，形状の制御性についてもその有
用性を実証することができた。細胞種の組み合わせや組織形態を最適化することによっ
て，肝細胞培養のみならず，生化学分野の様々な用途に応用することが可能になると期
待される。特に，多孔性の構造を活かして Organs on a chipデバイスのような培養シ
ステムに単位組織構造体として組み込めば，かん流培養などによって組織の内部に培養
液を供給しつつ，複数種の組織の連結等を行うことができるものと期待される。将来的
に様々な種類の組織を構築することで本手法の実用性を実証するができれば，薬剤評価
のための組織モデルのみならず，再生医療用の組織としての有用性をも示すことができ
ると期待される。 
また，本手法を第 3章で開発した組織作製方法と比較すると，本章で得られた組織内
に形成された導管は，ハイドロゲルなどの材料で緻密な配置制御を行っていない分，そ
の大きさや均一性にはばらつきが生じていた。連通性については，正確な評価を行うこ
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とはできておらず，第 2章や第 3章の様に，得られた組織に対しかん流培養を実施する
には至っていない。また実際，断面観察を行った結果から，組織の表面に細胞による単
層膜が形成されている様子が確認されており，本手法をかん流培養へと適用するために
は，組織の作製条件や播種方法，かん流用のチャンバーの設計などについて更なる検討
が必要になるものと考えられる。 
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第 5章 結論 
 
5-1. 各章の要約 
第 1章 序章 
第 1章では，本研究の背景として主に細胞ベースアッセイ技術の現状と課題，肝細胞
培養手法についてそれぞれ説明し，また本研究の目的について記述した。そして，導管
機能を有する 3次元組織の作製に向けて，各章で提案する組織作製法に関する設計論を
示し，特に物理学的・幾何学的な組織の特徴について説明した。 
 
第 2 章 ハイドロゲル流路作製のための微細加工プロセスの開発と血管組織工
学への応用 
3 次元組織をトップダウン的に作製するために重要となる血管組織モデルの形成に
応用可能な，ハイドロゲル（アルギン酸およびゼラチン）からなるマイクロ流路を，モ
ールディングベースで作製する新規手法を開発した。アルギン酸およびゼラチン製のハ
イドロゲル基板を化学的に接合する方法として，本章では poly-L-lysine による静電的
な結合と，transglutaminaseによる酵素架橋反応をそれぞれ利用した手法を提案した。
それぞれのハイドロゲル素材からなるマイクロ流路に対し，安定した送液を行うことが
可能であり，特にゼラチンハイドロゲル製の流路に対しては，血管内皮細胞を内面にお
いて培養することで，単層の血管様組織を形成することができた。鋳型の形状に応じて
様々な形状の流路構造を再現性良く作製可能であるため，3次元的な生体組織を作製す
るためのツールの一つとして，バイオメディカル分野における様々な応用が可能になる
と考えられる。 
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第 3 章 肝細胞内包ハイドロゲルファイバーの集積化によるかん流可能な 3 次
元培養系の開発 
ボトムアップ的手法を用いて 3 次元肝組織を作製する新規手法の構築を目指した研
究を行った。具体的には，肝細胞を内包したハイドロゲルファイバーを単位構造として
束状に集積化し，かん流培養を行うことで，微小な導管構造を付与した生体組織の作製
を行った。流量条件が肝細胞の特異的な機能に影響を与えることを見出し，特に高流量
条件において一部の肝機能が向上することを確認した。さらに，ファイバー表面に血管
内皮細胞を担持させることで，肝血管化組織を作製することも可能であった。本手法は，
（1）細胞に対して酸素や栄養分を均一かつ効率よく供給可能であること，（2）酸素濃
度を動的に制御可能であること，（3）複数種の細胞を階層的かつ正確に配列できること，
および（4）生化学的解析実験のために十分な量の細胞資源を回収可能であること，と
いった特徴があり，肝細胞を 3次元環境において集積させ培養するための新規手法とし
て有用であると言える。 
 
第 4 章 コラーゲン微粒子を用いた多孔質構造を有する 3 次元組織のワンステ
ップ作製法の開発 
第2章および第3章では，主にハイドロゲルを利用して導管機能を有する生体組織の作
製を行ったが，本章ではハイドロゲルを利用することなく，生体由来材料であるコラー
ゲンからなる微粒子を細胞と共に集積化することで３次元組織を作製するという，新規
ボトムアップ手法を開発した。膜乳化法を利用することで細胞と同程度の大きさを有す
るコラーゲン微粒子を作製し，得られた粒子の存在下で細胞を非接着性チャンバー内で
培養することで，3次元生体組織の形成を行った。コラーゲン微粒子が細胞の過度な凝
集を抑制し，また細胞間のバインダーとして働くことで，3次元組織の内部に微細な管
腔構造を形成できることを確認した。さらに，この多孔性の組織形成法を用いてコラー
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ゲン微粒子と肝細胞からなる3次元的組織を作製したところ，微粒子を用いない培養系
と比較して，肝特異的機能，生存率，増殖能などが有意に向上することを確認した。こ
れらの実験結果から，組織内の管腔構造によって酸素や栄養が効果的に供給されたこと，
さらに，コラーゲン−肝細胞間の相互作用が形成されたこと等によって，肝機能の向上
を促進させたものと考察された。本手法は，細胞のみを用いて作製する3次元培養系に
対して微粒子を添加するという単純な操作を加えることによって，導管機能を付与でき
ること可能であり，肝細胞の効率的な3次元培養を行う上で優れていると考えている。 
 
 
5-2. 研究の総括と現状・課題 
本研究では，特に細胞ベースアッセイに資する技術開発をターゲットとして，肝細胞
培養のための新規基盤技術の開発を行った。特に，生体の肝臓の物理的・幾何学的な要
素に着目し，かん流培養を可能とする「導管」を有する生体組織を構築する，という課
題に取り組んだ。第 1章において説明した，物理的・幾何学的要素に関連する生体組織
の理想的設計論に基づいて，各章において報告した手法によって作製した組織の特徴に
ついて比較した表を Fig. 5-1に示す。まず第 2章において報告した手法は，ハイドロゲ
ル製の流路構造作製による血管組織作製に関する技術であり，学術論文を発表した
2014 年の時点では報告例が少なかった，ハイドロゲル製流路を簡便に作製する技術で
あると言える。しかし，第 2 章でも述べたように，提案したトップダウン的手法では，
特にサイズの大きい組織に対して導管を付与する際には，多層の積層化を含んだ煩雑な
操作が必要となる，という課題が存在する。また，本手法を報告した 2014年以降，3D
バイオプリンティング技術をはじめとするトップダウン式の新規組織構築手法が多数
報告されてきたという現状もある。またさらに，複数種の細胞が異方的に配置され，毛
細血管網が高密度に張り巡らされた肝組織を模倣し，肝細胞の機能発現を向上させるこ
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とはほぼ不可能であると考えられ，ハイドロゲルのマトリックス中に肝細胞を導入して
培養する，という応用展開を進めるまでには至っていない。 
そこで次に，生体の肝組織における形状的要素を，より多くの観点において再現する
ために，微小なハイドロゲルファイバーをボトムアップによって組み立て，ミリメート
ルサイズの肝細胞培養系を構築する手法を開発し，第 3章にて説明した。ハイドロゲル
ファイバーを束にし，さらにかん流培養を行う系自体が斬新なものであり，特に肝臓の
単位構造である肝小葉を形態的に模倣できる技術として，本手法は独自性が高いと言え
る。第 2章で提案した手法と比較すると，ファイバー束内に生じた隙間を導管として利
用することによって，より微細な導管（20~50 µm程度）を形成させることが可能であ
り，高い細胞密度（~1 × 108 cells/mL）を保ちながらかん流培養を行うことが可能であ
ると実証することができた。そしてまた，かん流培養における操作条件を制御すること
によって，肝機能発現の調節も可能であることを示すことができた。しかしながら，こ
の手法を実際の医薬品開発に応用する上では，致命的な欠点が存在する。それは，ファ
イバーの作製，ボトムアップ，かん流培養，という一連のプロセスを行う上で，多くの
手間がかかる，という問題である。このシステムの仮想的なユーザーである製薬企業の
立場から考えると，複雑なシステムや操作においては，得てしてコストや再現性の観点
で問題が生じるため，敬遠される傾向にある。たとえば肝細胞培養において非常に簡便
に形成できるスフェロイドでさえ，製薬企業の立場からすると，作製が複雑であると考
えられるためであると考えられるが，現時点で広く利用されるには至っていない。 
第 4章では，内部に導管構造を有する 3次元生体組織を，簡便に，かつ再現性良く作
製するための第三の手法を報告した，コラーゲン微粒子を用いたボトムアップ組織工学
手法を提案した。今回の研究では，かん流培養は行ってはいないが，多孔質な 3次元的
組織構造を簡便に作製できることを実証することができた。他の 3次元細胞培養技術で
ある，スフェロイド形成法，ハイドロゲル包埋法，細胞シート積層法，脱細胞化臓器へ
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の細胞注入法，またバイオ 3Dプリンター技術などと比較しても，操作の簡便性の観点
から，圧倒的に優れていると考えている。また，細胞のみが高密度に凝集している組織
と比較すると，内部に導管として機能する管腔構造が形成されるため，栄養分や酸素な
どを効率的に供給することができ，ミリメートルスケールの組織を作製した場合におい
ても，組織内部の細胞を生きたまま培養することが可能であった。さらにまた，現時点
では条件の最適化までには至っていないものの，HepG2 細胞を用いて形成した細胞機
能評価によって，薬剤代謝遺伝子の発現が上昇することが確認でき，細胞機能の観点か
らも，本手法の有効性を実証することができた。実用化という視点に立つと，第 4章に
て報告したコラーゲン粒子を用いる組織工学手法が，最も実用に近いポジションにある
ものと考えられる。 
 
 
Fig. 5-1: Comparison of the physical/geometrical characteristics of the fabricated 
tissues in each chapter. 
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5-3. 今後の展望 
今後は，特に第 4章にて報告したコラーゲン粒子を用いる組織工学手法を発展させる
ことで，実際の創薬に革新をもたらしうるツールを提供できるのではないかと考えてい
る。ただし，そのためには解決すべき課題も多い。まずは細胞ソースの問題がある。第
1章においても説明したように，薬剤の試験においてはヒトの細胞を使用することが不
可欠であるが，病気や事故によって亡くなられた方の肝細胞を，欧米から空輸して使用
している現状では，使用可能な細胞量も少ないため，たとえ我々が良いシステムを提供
したとしても，その適用範囲に限界がある。この点については，特に iPS細胞からの肝
細胞誘導技術の高効率化・低コスト化，および大量培養プロセスの確立に期待したい。 
また，本研究では主に肝がん細胞株である HepG2 細胞を使用したが，この細胞は，
生体から単離した初代肝細胞とはその性質が大きく異なっている。本研究において提案
した 3次元細胞培養系が，実際に初代肝細胞（特に初代ヒト肝細胞）に対しても適用可
能であるかどうかについては，早急に検討を行う必要があるものと感じている。 
さらに，特に第 4章で説明した技術については，多種類の細胞との共培養も重要であ
ると考えられる。肝臓は，第 1章でも説明したように，実質細胞である肝細胞，それを
取り囲む血管（類洞）内皮細胞のほかに，星細胞（Ito細胞とも呼ばれる），クッパー細
胞（マクロファージ），胆管上皮細胞など，多種の細胞によって構成されている。そこ
でまず，血管内皮細胞との共培養によって毛細血管を含む組織の形成が可能であるかど
うかについて確認を行いたい。そしてもし血管網を形成できた場合に，肝細胞の機能が
より向上するかどうか，検討を行いたいと考えている。またその際に，内皮細胞の増殖
や血管新生を促すために頻繁に用いられている，間葉系幹細胞との共培養についても検
討したい。さらに星細胞やマクロファージについては，肝細胞と共培養を行うことで肝
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細胞機能が向上する，という複数の報告例がある。これらの細胞も取り入れた上で 3次
元組織を作製し，その機能を評価する，ということも必要であるかもしれない。 
また，生体内において，肝毒性は他の臓器にも影響を与えることが知られている。つ
まり，臓器間においても相互作用が存在するため，単一の臓器である肝臓モデルのみを
構築しても化合物の薬物動態を正確に評価できない，という場合も存在する。そのよう
な問題を解決するための試みの一つとして，チップ上において他種の臓器や組織を統合
化した，Organs-on-a-chip，あるいはMicrophysiological models と呼ばれるシステム
が脚光を集めている。臓器ユニット同士を接続し，かん流培養を行うことによって，組
織間の相互作用を生体外で再現することができるようになると期待されている。これま
でに，小腸，肝臓，肺，心臓などの細胞をそれぞれチップ内で培養し，相互作用を観察
するという試みも報告されており，日本，米国，欧州で，それぞれ大型のプロジェクト
も始動している。しかしながら，Organs-on-a-chip システムでは，ほとんどの場合平
面的に培養された細胞が用いられており，生体との相関をどのように取るべきか，とい
う課題もある。本研究における第 3章，あるいは第 4章にて報告した 3次元的組織は，
かん流培養を行う上で適しており，複雑な臓器間の相互作用を実現するための統合シス
テムにおける単位臓器としても，その有用性を発揮するものと考えている。これらの課
題については，筆者が所属する研究グループを中心としたメンバーによる，今後の技術
開発に大いに期待したい。 
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